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Kapitel 1
Motivation
Der Verlust von Funktionalität von Geweben stellt in der Medizin eine große Herausfor-
derung dar. Die Ursachen sind mannigfaltiger Natur wie z.B. Trauma, Krebs oder Ver-
schleiß infolge des Alterns. Letzteres gewinnt ob der fortschreitenden Lebenserwartung
zunehmend an Bedeutung. Klassische Therapien ersetzen häufig nur eine Funktion, je-
doch nie die gesamte Funktionalität des Gewebes. So dient eine metallische Hüftprothe-
se als mechanische Stütze, jedoch stellt sie keinen Mineral- oder Zellspeicher dar. Des
Weiteren kommt es bei klassischen Implantaten nach einer gewissen Standzeit zur Lo-
ckerung, weshalb weitere chirurgische Eingriffe von Nöten sind. Dadurch wird die Le-
bensqualität des Menschen eingeschränkt. Wünscheswert wäre es, dass der eingebrachte
Fremdkörper, das Implantat, sowohl die Funktion des Gewebes übernimmt, als dann
auch im Laufe der Zeit „verschwindet“ und wieder von körpereigenem Gewebe ersetzt
wird, welches erneut die volle bzw. ausreichende Funktionalität zeigt. Somit bedarf es
neuer Therapieformen, bei denen Biomaterialien als intelligente Hilfsmittel tätig sind,
die sowohl stimulieren als auch biodegradabel sind.
1.1 Tissue Engineering
Vor drei Dekaden kam die Idee auf, Gewebe künstlich, jedoch biomimetisch nach Vorbild
der Natur, zu designen und herzustellen. [LC09] Eine der ersten und am meisten zitierte
Publikation zum „Tissue Engineering“ stammt von Langer und Vacanti aus dem Jahre
1993 veröffentlicht in der Fachzeitschrift Science. [LV93] Der Begriff wurde aber offenbar
bereits 1984 von Wolter und Meyer in einem weiteren Kontex des Lernens von der Natur
verwendet, wohingegen ein wirkliches Implantat im heutigen Sinne des Tissue Engineer-
ing bereits von Bell et al. 1981 in Science [BEBN81] vorgestellt wurde. [LC09] Diese hatten Fi-
broblasten in ein Kollagengel eingebettet, dieses Konstrukt mit Epidermiszellen besiedelt
und als Hautersatz erfolgreich transplantiert.
Mit dem Tissue Engineering eröffnet sich eine vielversprechende Therapieform. Dabei
beschleunigt das Implantat zunächst die Heilung oder ermöglicht diese erst, um dann
am Erneuerungszyklus des Gewebes teilzunehmen und mit ab- und umgebaut zu wer-
den (Abb. 1.1(b)). Die Kinetik des Gewebeaufbaus (Genese) und der Degradation des
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(a) Ablauf des Tissue Engineering [Mos08] (b) Zusammenspiel von Ab- und Aufbau (Scaf-
fold und Gewebe) [Hut00]
Abb. 1.1: Prinzip des Tissue Engineering als Schema (a) mit Hauptkomponenten Zellen, Stimuli
durch biologisch aktiven Faktoren und der in der vorgelegten Arbeit hauptsächlich betrachte-
ten Trägerstruktur (Scaffold) sowie (b) Prinzip der abgestimmten Degradation des Scaffolds mit
Aufbau von neuem Gewebe
Scaffolds muss dabei abgestimmt sein. Am Ende sollte somit eine restlose Defekthei-
lung resultieren – im Fall des Knochens ca. 12-18 Monate. [Hut00] Dies ist z.B. auch bei
im Wachstum befindlichen Menschen interessant, bei denen klassische, nicht-degradable
Implantate die Passung verlieren würden. Der Auf- und Umbau des Körpers wird durch
unterschiedliche aus Stammzellen differenzierte Zellen realisisiert. Diese werden aktiv
in den Heilungsprozess mit einbezogen, indem sie auf ein poröses Trägermaterial (Scaf-
folds) gesiedelt und in vitro vorkultiviert werden (Abb. 1.1(a)). Autologe Zellen sind ge-
genüber allogenen und xenogenen zu bevorzugen, um Immunreaktionen zu vermeiden.
Die Stammzellentnahme und die limitierte Verfügbarkeit birgt Probleme, jedoch kön-
nen Stammzellen in vitro sehr gut vermehrt werden. Ihre osteogene Kapazität nimmt
mit zunehmendem Spenderalter jedoch ab. [KJL
+08] Das Konzept des TE ist im Falle von
Knochen erfolgreich, wie in vivo-Untersuchungen am Schaf [NVM+09] und erste klinische
Studien [CGM07;WKKS08] zeigen.
In jüngster Zeit vollzieht sich ein Paradigmenwechsel: die Scaffolds werden hierbei nicht
mit Zellen vorbesiedelt, sondern mit Botenstoffen funktionalisiert, um die gewünschten
Zellen nach der Implantation aus dem umgebenden Gewebe oder über die Blutbahn che-
motaktisch zu rekrutieren. So migrierten z.B. bone marrow stromal cells (bMSC) in Richtung
eines Gradienten an stromal cell-derived factor 1-푎푙푝ℎ푎 (SDF) in ein Scaffold aus minerali-
siertem Kollagen. [TRG
+09]
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1.2 Knochen
Das Biomaterial des Scaffolds sollte zweckmäßigerweise aus den Komponenten der ex-
trazellulären Matrix (ECM) bestehen. In dieser Arbeit steht die Regeneration von Hartge-
webe, speziell Knochen, im Mittelpunkt. Bei diesem setzt sich die extrazelluläre Matrix
aus Kollagen Typ I und dem Calciumphosphat Hydroxylapatit (Ca10(PO4)6(OH)2) zu-
sammen. Beide liegen etwa im Masseverhältnis 30:70 vor. Die knochenaufbauenden Zel-
len sind die Osteoblasten, welche Kollagen Typ I exprimieren und mittels Wachstums-
faktoren die Inhibitoren (z.B. Fetuin-A [JD04], Osteopontin [RRG
+04]) der Mineralisierung
ausschalten. Die temporäre Abwesenheit der Inhibitoren führt zur Bildung von Calci-
umphosphat aus dem an Calcium- und Phosphationen übersättigten Blut und startet
somit die Mineralisierung. [DE02b] Alkalische Phosphatase (ALP) ist ein Enzym, welches
von Osteoblasten exprimiert wird und welches organisch gebundene Phosphat-Gruppen
freisetzen kann.
Das fibrilläre Kollagen dient dabei als Templat [BMTP99] zur Keimbildung, woran sich
die wachsenden HAP-Kristallite ausrichten. [SS97] Die Knochenresorbtion wird aktiv von
den Osteoklasten betrieben, wobei die pH-Wert-abhängige Löslichkeit des HAP genutzt
wird. Der pH-Wert wurde von dicht adhärierenden Osteoklasten im in vitro-Experiment
auf Werte von pH 3,0 erniedrigt, Makrophagen erreichten Werte von ca. pH 3,6. [SME88]
Die fusionierten, multinukleären Zellen haften dicht (sealing zone) auf dem Knochen und
lösen die Knochenmatrix durch eine von Ionenpumpen herbeigeführte pH-Wert-Senkung
(engl. ruffled border) auf. Ebenso exprimieren sie Kollagenasen zur enzymatischen Zerset-
zung des Kollagens.
Die Natur hat den Knochen als poröse Leichtbaukonstruktion geschaffen. Die quasi-
kompakte äußere Hülle (Compacta oder kortikaler Knochen) versteift über kleine Bälk-
chen (Spongiosa oder trabekulärer Knochen), die durch das Zusammenspiel der Osteo-
zyten als Spannungssensor, den Osteoblasten und -klasten nach den Hauptspannungs-
richtungen orientiert sind (Abb. 1.2(b)). Der kompakte Knochen ist in Längsrichtung von
großen bzw. in Querrichtung von kleineren Röhren durchzogen (Havers’sche bzw. Volk-
mannsche Kanäle), die im Zentrum Blutkapillaren beheimaten. Im Zentrum des Röh-
renknochens befindet sich das Knochenmark; der Ort der Blutbildung. Die Porosität
des spongiösen Knochens variiert zwischen 50-90%. [KK05] Knochen zeigt einen hierar-
chischen und anisotropen Aufbau [WW98;OCJ
+07] (Abb. 1.2(a)); aus werkstoffwissenschaftli-
cher Sicht kann er als Material mit funktionell angepasstem Gefüge (engl. FGM-functionally
graded material [PWE+03]) bzw. als Sandwichstruktur [FGPR04] betrachtet werden.
Die mechanischen Eigenschaften des nativen Knochens variieren mit dem Alter [LL67b;LL68]
und dem Geschlecht der Person, wobei neben strukturellen (Knochendichte- und -durch-
messer, Bälkchendicke) [LL67a;DOLH02;Gib05] auch chemische Veränderungen (Substitution
der Ionen im HAP, z.B. Austausch von Phosphat- gegen Carbonationen) verantwortlich
sind. Die Festigkeit und Elastizität verringert sich ca. um 2% pro Lebensdecade. [PG01]
Weiterhin beeinflusst die Belastungsart (Zug, Druck, Biegung, Torsion) die mechanischen
Eigenschaften, weil der Knochen anisotrop und seine Trabekelstruktur gemäß der Be-
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(a) Bälkchen des trabekulären und Osteone des kortikalen Kno-
chens [LW03])
(b) Versorgung mit Blutgefäß-
netzwerk
Abb. 1.2: Aufbau des Knochens mit spongiösem und kortikalem Teil, letzterer Osteone aufwei-
send
Tab. 1.1: Mechanische Eigenschaften von Knochen (angelehnt an Rezwan et al. [RCBB06])
Keramiken Druckfestigkeit Zugfestigkeit E-Modul
[MPa] [MPa] [GPa]
Hydroxylapatit (HAP) >400 ≈ 40 ≈ 100
Poröser HAP (82-86%) 0,2-0,4 - 0,83-1,6 ⋅10−3
kortikaler Knochen 130-180 50-151 12-18
spongiöser Knochen 4-12 - 0,1-0,5
anspruchung orientiert ist. [WW98;PG01] Als Verbundwerkstoff dominiert die keramische
Phase hauptsächlich die Druckeigenschaften und die polymere Phase nimmt primär die
Zugkräfte auf, was im Verbund zu einer hohen Festigkeit für beide Belastungsarten führt,
welche für z.B. HAP allein nicht zutrifft (vgl. HAP mit kortikalem Knochen in Zug und
Druck Tab. 1.1). Die für die Zellen notwendige Porosität senkt E-Modul und Festigkeit,
wie der Vergleich von dichtem und mit 80% porösem HAP in Tabelle 1.1 zeigt – eine
Porosität, wie sie auch im spongiösen Knochen auftritt. Der Einfluss der Porosität bzw.
Dichte auf die Festigkeit von HAP-Keramiken wurde über einen exponentiellen Zusam-
menhang beschrieben. [MRF99;TCL05;HSMH07]
Darüber hinaus liefern die flüssigkeitsgefüllten Poren einen viskoelastischen Beitrag zum
Elastizitätsmodul und der Druckfestigkeit sowie der Bruchzähigkeit. [PG01] Als lebendi-
ges Material weist Knochen in Maßen Selbstheilung auf, wodurch bereits eingebrachte
Defekte wieder verschwinden und sich somit die Lebensdauer vergrößert, solange diese
Mechanismen ablaufen.
Aufgrund der biologischen Varianz lassen sich keine allgemein gültigen mechanischen
Eigenschaften für humanen Knochen angeben, aber über den Mittelwert erhält man zu-
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mindest ein Gefühl für die Größenordnung. Die Festigkeitswerte von humanen Knochen
(Femur) variieren je nach Beanspruchung mit Druck (140 MPa), Zug (120 MPa), Biegung
(185 MPa) und Torsion (7,4 MPa). [LL67b;AZL
+00;RCBB06;KK05] Ebenso verhalten sich die Mo-
dule bei Beanspruchung mit Druck (12 GPa), Zug (11 GPa), Biegung (16 GPa) und Torsion
(5 GPa) unterschiedlich.
Weiterhin unterscheidet sich der spöngiöse mit 6 MPa vom oben erwähnten kompakten
Knochen in seiner Festigkeit um etwa Faktor 20-30, der E-Modul mit 0,44 GPa ebenso
(Cullinane et al. 2002 zitiert in [KK05]). Die Festigkeit des Femurs, belastet entlang seiner
Längsachse, ist um das Fünf- bis Sechsfache größer als quer dazu.
Seltener wurden Werte für die Bruchdehnung (plastische Verformung) publiziert, die bei
ca. 2% (Zug) [LL67b] bzw. ca. 5% (Druck) [LL68] liegt. Für andere Spezien werden ähnliche
Werte berichtet, so z.B. für das Pferd mit 2,3 bzw. 3,6% Bruchdehnung (Druck- bzw. Zug-
versuch aus Proben des MC3 (3ter Metacarpel)) [SDS
+06] oder für Affen mit 3% Bruch-
dehnung (Kortikalis vom Femur in 3-Punkt-Biegetest) [FMN
+07]. Lindahl und Lindgren
fanden einen Anpassungseffekt der Knochen an die Art der Belastung; dabei war die
Bruchdehnung unter Druckbelastung für den Oberschenkelknochen größer als jene des
Oberarmknochens [LL68] und genau umgekehrt verhielten sich die Zugfestigkeiten [LL67b].
Mit dem Tissue Engineering wird nun angestrebt, eine derartig perfekte Konstruktion
biomimetisch nachzuahmen, so dass sie bis zur vollständigen Integration in das Gewebe
seine Funktion aufnehmen oder wieder herstellen kann. Demnach entstehen neue Rand-
bedingungen für die Herstellung der Scaffolds, die
∙ biokompatibel,
∙ biodegradabel,
∙ sterilisierbar,
∙ porös mit Poren hinreichender Größe,
∙ ausreichend stabil
sein sollen.
Diesen Anforderungen sind z. T. antagonistisch. Das Scaffold als Trägermaterial behei-
matet die Zellen in den Poren, die demnach größer als jene sein müssen. Osteoblasten
zeigen in kugliger Gestalt einen Durchmesser von ca. 30휇m - im adhärenten gestreck-
ten Zustand flach, aber Abmaße bis zu 100휇m. Poren im Gefüge wirken als Kerben und
können als Risskeime dienen, wodurch sich die Zähigkeit vermindert. Wegen des Platz-
bedarfs, für die Migration und den Nährstofftransport werden Porendurchmesser von ca.
100휇m als Minimum angesehen, unter der Berücksichtigung des Einwachsen von Blut-
gefäßen und damit die Versorgung von Zellen über größere Distanzen (>1 mm) sogar
über 300휇m . [KK05] Eine Vergrößerung der Porosität vermindert den E-Modul und die
Festigkeit. Bei dem gewünschten Abbau des Scaffolds vermindert sich im zeitlichen Ver-
lauf die Festigkeit. Gleichzeitig erfolgt jedoch im Erfolgsfall der Aufbau neuen Gewebes
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durch die Zellen (Abb. 1.1(b)), wodurch die Stabilität wieder vergrößert wird. Die Festig-
keit des Scaffolds hängt natürlich von der Anwendung ab und muss nicht zwangsläufig
der des Knochens entsprechen, weil initial bei einem Einsatz z.B. im Röhrenknochen ei-
ne Schienung zur Fixierung des Implantates in der Achse des Knochens von Nöten ist –
beim Implantieren in eine Kavität nicht.
Scaffolds für das Tissue Engineering von Knochen werden aus mannigfaltigen Materia-
lien (Polymere [Rin08], Keramiken [DE02a] und deren Verbund (Komposite [RCBB06])) biologi-
schen oder synthetischen Ursprungs und mit vielerlei Verfahren hergestellt, wie in vie-
len Übersichtsartikeln ( [Hut00;KK05;HSL
+07;MdWvB08]) und der dort zitierten Literatur darge-
stellt wird. Dem natürlichen Vorbild kommt sicherlich ein Verbundwerkstoff aus Kolla-
gen Typ I und präzipitiertem nanokristallinen HAP am nächsten. [TCL
+03;GKSP04;GWS+08] In
der häufigen Form des schwammartigen und isotropen Scaffolds nach Gefriertrocknung
ähnlich dem spongiösen Knochen sind Komposite aus Kollagen-HAP zwar hinsichtlich
ihrer Elastizität günstig (reversible kompressibel bis 50%), jedoch ist die Druckfestigkeit
von 28 kPa [GWS
+08] eher gering, verglichen zum natürlichen Vorbild, welche etwa das
200-fache beträgt (Tab. 1.1). In der vorgelegten Arbeit wurden Scaffolds mit Kanalporen
ähnlich dem kortikalen Knochen aus dem Biopolymer Alginat unter Inkorporierung des
Knochenminerals HAP hergestellt.
1.3 Alginat
Alginate bezeichnen i.A. die Salze der Alginsäure. Es ist das strukturbildende Element
der Zellen in der Braunalge, wird aber auch von einigen Bakterien [SZD01] synthetisiert.
Aus Braunalgen wird Alginat mittels alkalischer Extraktion (mittels Sodalösung [ZEZ
+07]),
gefolgt von Fällung mit verdünnten Säuren [HKLP90], gewonnen. Natriumalginat ist schwer
löslich in Wasser. Calciumalginat zeichnet sich durch ein hohes Wasseraufnahmevermö-
gen aus.
Das Alginatmolekül ist ein unverzweigtes Polysaccharid. Dabei handelt es sich um ein
statistisches Copolymer, welches aus 훽-D-Manuron- (M) und 훼-L-Guluronsäure- (G) Ein-
heiten aufgebaut ist, die intramolekular 1,4-glykosidisch über ein Sauerstoffatom verbun-
den sind (Abb. 1.3(a)). Die Monomere bilden homopolymere oder alternierende Sequen-
zen aus, d.h., sie sind in GG-, MM- oder MG-Blöcken angeordnet, wobei diese verschie-
dene Komformationen aufweisen.
∙ GG - „Zick-Zack“ entspricht einem hin und her geknickten „arm chair“ (Abb.1.3(b))
∙ MM - lineare Kette jedoch in sich verdreht und eher steif (Abb.(1.3(c)))
∙ MG - stuffenartig wie Kinke
Zwei- oder mehrwertige Metallionen komplexieren ein wässriges Alginatsol (d.h. eine
kolloidale Alginatlösung), wobei sich ein Hydrogel ausbildet. Der Anteil an Guluron-
säure bzw. der GG-Sequenz bestimmt letztlich die Stabilität der Alginatgele, weil sie ge-
mäß des „Egg-Box“-Modells [GMR
+73;Gac88;BP01] (dtsch. „Eierpackungsmodell“ Abb. 1.4(a))
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(a) Verknüpfung der Monosaccharideinheiten im Alginat am Beispiel einer GG-MM-
Sequenz
(b) Poly-Guluronsäure (GG) (c) Poly-Manuronsäuren (MM)
Abb. 1.3: Strukturen der Polysaccharidsequenzen des Alginates (entnommen aus M. Chap-
lin [Cha05])
(a) Egg-Box-Modell von Grant et al. [GMR
+73] (Skizze
nach Braccini & Perez [BP01])
(b) Intermolekulare Bindung (c) Helikale Anordnung
Abb. 1.4: Komplexierung der Alginatmoleküle durch mehrwertige Kationen in Wechselwirkung
mit den GG-Sequenzen (Abb. b,c entnommen von M. Chaplin [Cha05])
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die intermolekulare Komplexierung des Polysaccharids durch die Kationen (Abb. 1.4(b))
ermöglicht. Die sich im Komplex zusammenlagernden Alginatmoleküle ordnen sich als
Helix an (Abb.1.4(c)) und bilden fibrillenartige Strukturen aus (Abb. 3.3). Neben diesem
Hauptmechanismus wurde auch ein Gelbildungsbeitrag durch das Zusammenlagern der
alternierenden Sequenzen diskutiert. [DHM
+05] Diese wäre besonders interessant, weil die
sonst nicht gelbildenden MM-Blöcke mittels einer C-5-Epimerase in MG-Blöcke umge-
wandelt werden können. Dieser Effekt wurde bei Azotobacter Vinelandii gefunden. Die
Epimerase kann durch genetisch in AlgiE1-AlgiE7 modifizierten Escherichia coli expri-
miert werden.
Alginat wird im großen Maßstab in der Lebensmittelindustrie als Verdickungs- und Ge-
liermittel sowie Stabilisator eingesetzt und dort als Inhaltsstoff E400–E404 deklariert. In
der Holztechnik wird Alginat zur Erhöhung der Festigkeit sowie zur Einstellung des
Benetzungsverhaltens und der Wasserpermiabilität von Papierverpackungen verwen-
det. [RLH06;And08] Alginat wird auch im biomedizinischen Bereich intensiv untersucht und
z.T. bereits verwendet. [Rin08] Die medizinischen Anwendungen im Hart- bzw. Epithel-
gewebe umfassen die Dentalabdruckmasse Gilalgin (BK Giulini, Italien) oder Tropical-
gin (Zhermack, Italien) und als Wundauflage wie algiDERM (Bard, USA), Sorbsan (B.
Braun Petzold GmbH, Deutschland), Curasorb (Covidien, USA) oder Urgosorb (Urgo,
Deutschland). Ebenso wird es im pharmazeutischen Bereich in Tabletten zur verzögerten
Wirkstofffreisetzung (Retard-Tabletten) wie z.B. bei Verahexal (Hexal, Deutschland) oder
zur Behandlung von Sodbrennen wie z.B. in Gaviscon (Reckitt Benckiser, Deutschland)
eingesetzt.
Allerdings können handelsübliche Alginate, die nicht speziell für den medizinischen Ein-
satz gereinigt wurden, Rückstände wie Schwermetalle, bakterielle Proteine oder Poly-
phenole (Flavonoide) enthalten [OCH
+05], die Entzündungsreaktionen hervorrufen kön-
nen. Hochreines Alginat wird kommerziell von der Firma Novamatrix (Sandvika, Nor-
wegen), jetzt Teil von FMC Biopolymer (Philadelphia, USA), angeboten. Systematische
Untersuchungen zu verschiedenen Aufreinigungsverfahren für Alginate wurden von
Zimmermann et al. in Würzburg durchgeführt. [ZKF+92;ZEZ+07]
Die Hauptforschungsgebiete in der Biomedizin liegen in den Themenfeldern Alginat-
Gele für das Tissue Engineering von Knorpel [YAO
+06;GCAH+05;GED07], zur Abdeckung von
Wunden [BMF
+06], Alginat-Microbeads zur Zell-Immobilisierung [NAT
+06;WCC05;FHW+07] so-
wie zur kontrollierten Freisetzung von Wirkstoffen [GW98;DWZ
+06;KM06;FC09]. Ebenso sind
die Regeneration von Nerven [HSS
+05;PME+06;PMC+11] und die Ausbildung von Blutkapilla-
ren [YJL
+10] Gegenstand der aktuellen Forschung.
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1.4 Ionotrope Gelbildung
In der vorliegenden Arbeit wurden Scaffolds für das Tissue Engineering von Hartgwebe
untersucht, wobei das Phänomen der ionotropen Gelbildung beim Sol-Gel-Übergang des
Alginates genutzt wurde, bei dem es zur Ausbildung von Kanalporen kommen kann.
Abb. 1.5: Heinrich
Thiele [Ben10]
Der deutsche Kolloidchemiker Heinrich Thiele (Abb. 1.5) prägte
den Ausdruck der „Ionotropie“ für Gele bzw. eine Gelbildung mit
durch Ionen geordnete Teilchen (Kolloide, auch suspendierte Po-
lymere) [Hig58;TS58], wobei die altgriechischen Ausdrücke ionos für
Ionen und trepein für drehen bzw. wenden [Thi64] gewählt wurden.
Thiele beobachtete, dass die entstandenen Gele durch die Orien-
tierung der Kolloide Doppelbrechung im polarisierten Licht und
Quellbarkeit aufwiesen. Der Sol-Gel-Übergang ist vollständig re-
versibel. [Thi54a]
Mehrwertige Kationen gelieren Alginatsole zum Hydrogel. Wird
ein Tropfen eines Alginatsols in ein solches Geliermedium (Elek-
trolyt) getropft, wird dieser mit einer dichten Hydrogelschicht –
der Primärmembran – überzogen und das eingeschlossene Inne-
re geliert daraufhin durch das Eindiffundieren der Kationen zum
Kügelchen (engl. microbead) aus. Diese können ggf. – wie unten weiter erläutert wird –
kanalartige Poren aufweisen [RVM
+05], weil auch hier die Ionen graduell von der Oberflä-
che ins Innere der Kugel eindiffundieren. Jedoch behindern sich die Poren infolge des
abnehmenden Querschnittes nominell zur Diffusionsrichtung gen Zentrum.
Wird jedoch ein Alginatsol mit dem Geliermedium unter- oder überschichtet, dann dif-
fundieren die Kationen in einer Front ein und es bilden sich parallele Kanalporen im
Hydrogel aus (Abb. 1.6). Das entstehende Gel weist fünf Zonen auf (Abb. 1.7). Zuoberst
befindet sich eine dichte Membran (Primärmembran) von einigen 휇m Dicke [TC67], eine
dichte Schicht an Aggregaten weniger Makromoleküle [HKLP90]. Als Nächstes folgt das
Gebiet der tropfigen Entmischung, dann die quasi-parallelen Kapillaren, Linsen und dar-
aufhin ggf. verbleibendes, unvernetztes Sol. [Thi67b] Die Kapillaren verlaufen nicht von
der Grenzfläche Alginatsol-Elektrolyt direkt parallel (Abb. 1.6 Skizze in Mitte, Abb. 5
in [TWK03]), sondern entstehen von mehreren Gebieten einige Mikrometer von der Grenz-
fläche entfernt und wachsen zunächst parabelförmig. Diese Kapillarparabeln verbreitern
sich, bis sie sich gegenseitig behindern. Erst daraufhin ordnen sie sich parallel an, wie es
im Längsschnitt erkennbar wird (Abb.1.6). Im Querschnitt zeigen sich die Kanalporen als
runde Kreise mit nahezu hexagonaler Anordnung im lateralen Muster.
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Abb. 1.6: Schema der Strukturausbildung bei der ionotropen Gelbildung (mittige
Handskizze entnommen aus Wenger [Wen98])
Abb. 1.7: Stufen der ionotro-
pen Gelbildung (aufsteigen-
de Technik der Diffusion in
breiter Front) [Thi64;Thi67b]
Der Effekt der ionotropen Gelbildung wurde erstmals de-
tailliert im Jahr 1957 von Thiele und Hallich beschrieben
und mit Abbildungen im Quer- und Längsschnitt verdeut-
licht. [TH57] Die Struktur der kanalartigen Poren entsteht lt.
Thiele gemäß des Modells der tropfigen Entmischung. [Thi67b]
Dieses beruht auf der Beobachtung, dass die Kanalporen
mit Flüssigkeit gefüllt waren und sich diese Tröpfchen so-
wohl an der Primärmembran, als auch später an der vor-
anschreitenden Gelbildungsfront erkennen ließen. Das Gel
bildet sich infolge der Entladung der „Fadenmoleküle“, d.h.
der Polymerketten, und deren Dehydratation. Das freiwer-
dende Wasser sammelt sich je nach Polarität der Kationen,
was an vielen Stellen zeitgleich stattfindet. Wieviel Wasser
frei wird, ist von der Art des Kations abhängig. Dieses Ent-
quellen war um so stärker, je heteropolarer die Bindung ist.
(S. 38 [Thi67b]) Je mehr Wasser abgegeben wird, desto kleiner
werden die Porendurchmesser.
Am Ende des letzten Jahrhunderts wurde von Kohler et al.
in einer Reihe von fünf Artikeln eine physikalische Erklä-
rung inklusive einer mathematischen Beschreibung präsen-
tiert. [KT95;TWK03] Sie stellten die Hypothese auf, dass bei der Gelbildung die Alginatket-
ten kontrahierten und mit dieser Bewegung eine Reibungskraft im Alginatsol hervor-
riefen, woraus eine Strömung mit einem Muster entstehe, das an die Rayleigh-Benard-
Konvektion erinnere. [KT95;TK00] Das Konvektionsmuster würde dann durch die Gelbil-
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Abb. 1.8: Konzentrationprofile des Alginatsols (c퐴) und der Kationenlösung (c퐶푎) bei
gerichteter Diffusion und wachsender Geldicke (z퐺) von links nach rechts zum Zeitpunkt
t>0 (entnommen [TK00])
dung fixiert werden. Für die Reaktion bedarf es eines hinreichend großen Stofftransports.
Die mathematische Beschreibung basiert auf der Navier-Stokes-Gleichung für das hy-
drodynamische Modell [KT95;TK96] und dem Fick’schen Gesetz für den diffusiven makro-
skopischen Anteil [TK00]. Darüber hinaus wurde die Konformationsänderung bei der Gel-
bildung mit der Brown’schen Molekulardynamik des Alginates als Phantomkette mit
zufälliger Bewegung („random walk“) simuliert. [WH03] Ein solcher Prozess der Kapillar-
ausbildung beim Alginatgel wird als chemisch fixierte dissipative Strukturausbildung
bezeichnet und ist lt. Treml [TWK03] von den experimentellen (z.T. aus der Literatur ent-
nehmbaren) Größen abhängig:
∙ Mittlere Konzentrationen des Alginatsols bzw. -gels und des Elektrolyts,
∙ Diffusionskoeffizienten der Reaktanden,
∙ Polymerisationsgrad des Alginats,
∙ Länge der steifen Segmente („Kuhn Segmente“) berechenbar aus Größe mal Anzahl
der Monomere,
∙ Gelbildungsrate (푘푅).
Lediglich die Gelbildungsrate 푘푅 wird als Fitparameter verwendet, die jedoch einer un-
teren Randbedingung genügen muss. [TWK03]
Die Kapillarbildung beim gerichteten Diffundieren mehrwertiger Kationen findet in der
Nähe der Gelbildungszone vor der eigentlichen Grenzfläche Gel/Sol (rot dargestellt in
Abb. 1.8) statt. Bei der Anlagerung der vernetzenden Alginatketten an das Gel kommt es
zu einer Konformationsänderung, wobei eine Reibungskraft auf das umliegende Sol aus-
geübt wird. Ein Strecken der Alginatketten bei Ausbildung der ionotropen Gele wurde
bereits von Thiele und Cordes berichtet. [TC67] Der resultierende hydrodynamische Fluss
befördert Alginatketten auf das schon gebildete Gel zu, diese werden am Gel gebunden,
kontrahiert und bilden die Wände der Kapillaren aus (Abb. 1.9(a)). Der Rückstrom auf
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(a) Modell der Rollbewegung im Längsschnitt in
Kontraktionszone (2D)
(b) Torusförmige Strömungslinien 3D (c) Kanalporen u. Wandung
Abb. 1.9: Konvektionsstrom des Alginatsols in Form eines Torus – Ausbildung der Porenkanä-
le durch hexagonal angeordnete Tori (c) in fortschreitender Front, publiziert von Thumbs und
Kohler [TK96]
das Sol zu, der in den Kanalporen stattfindet, besteht aus Elektrolyt und ungebundenen
Alginatketten. Die Kontraktionszone ist ca. 10 휇m dick. Die Zunahme der Geldicke ist
proportional zur Wurzel der Zeit, wie es für viele diffusionskontrollierte Prozesse gültig
ist. [TK00]
Der Weg des Sols im hydrodynamischen Fluss ähnelt in 3D einem Torus (Abb. 1.9(b)). Die
torusförmigen Konvektionszellen ordnen sich nahezu hexagonal an und bewegen sich in
der Kontraktionszone vor dem Gel mit, wodurch die parallelen Kanalporen ausgebildet
werden. [TK96] Die torusförmige Strömung wurde mit der Zugabe von Glaskügelchen (Ø
0,3휇m) sichtbar gemacht und somit experimentell bestätigt. [KT95]
Die Gelbildungsreaktion wird durch das Angebot und die Diffusion der vernetzenden Io-
nen, d.h. durch Konzentration des Elektrolytes, reguliert. [TK96] Für die Ausbildung von
Porenkanälen bedarf es einer minimalen, kritischen Kontraktionsgeschwindigkeit [TK96],
damit die Konvektion im Sol hervorgerufen werden kann. Die Konzentraktion des Elek-
trolyten bzw. der Gradient nimmt mit zunehmender Geldicke ab (Abb. 1.8); somit ver-
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langsamt sich die Diffusion und damit die Kontraktionsgeschwindigkeit der Alginatket-
ten, wodurch die Strukturausbildung zum Erliegen kommt.
Das sich bei kritischen Bedingungen ausbildende reguläre Muster ließe sich mit einer
Wellenlänge (휆) beschreiben, die etwa äquivalent dem Achsenabstand der Kanalporen
und die ebenso zur Dicke der Kontraktionszone proportional ist. [TK00] Die Wellenlän-
ge des Musters eines Cu 2+-gelierten Alginats wurde von Kohler & Thumbs mit einem
beispielhaften Satz an Parametern mit ca. 30 휇m berechnet. [KT95] Mit dem Modell von
Kohler et al. können die Durchmesser der Kanalporen zum Zeitpunkt der Entstehung
und somit am Tiefpunkt der Parabel annähernd bestimmt werden. Der experimentelle
lag zum theoretischen Wert um den Faktor 3 höher, aber damit zumindest in derselben
Größenordnung. [TWK03]
Somit zeigte sich, dass sich das „Muster“, d.h. die Kanalporenduchmesser und der Ab-
stand der Kanalporen zueinander (Porendichte), beeinflussen lassen. Kohler und Mitar-
beiter beschrieben den Kanalporenabstand als Funktion der Masseverteilung des Algi-
nats und der Viskosität. Je größer beide waren, desto größer wurde auch der Abstand
der Poren zueinander. [KT95] Thiele und Andersen wiesen darauf hin, dass das Auftreten
der Kanalporen in Gelen durch Mischen von Alginaten unterschiedlicher Kettenlänge
begünstigt werde. [TA55b]
Entscheidende Faktoren für die Ausbildung des Musters seien aber lt. Thiele auch Art
und Konzentration des Alginatsols, Ionenart und -konzentration; wobei als Gegenion
zumeist Nitrat, im Fall von Kupfer auch Chlorid, Sulfat, Acetat, Formiat genutzt wur-
den. [TH57] Bei simultaner Präsenz von Kationen dominiert jenes, welches bei alleiniger
Verwendung zu größeren Poren führt. [TH57] Die Durchmesser der Porenkanäle unterlie-
gen stets einer relativ großen Schwankung um den Mittelwert. Bereits Thiele veröffent-
lichte in der Arbeit über die Anwendung der Alginatmembranen mit Kanalporen als
Filter, dass es zu Abweichungen von ca. 20% im Porendurchmesser kam. [TH59]
Viele Autoren untersuchten das Phänomen der ionotropen Gelbildung, welche in Tabelle
A.2 chronologisch mit kurzem Überblick über den Inhalt zusammengestellt wurde. Im
Fokus der Untersuchungen stehen stets der Porenkanaldurchmesser und deren Anzahl
pro Fläche. Die von Thiele historisch studierten Gele wiesen hauptsächlich kleine Po-
rendurchmesser auf, die es im Rahmen der Arbeit für die Scaffoldentwicklung für das
Tissue Engineering von Knochen anzupassen galt, d.h. bezüglich der Untersuchungen
mit Cu 2+-geliertem Alginat zu vergrößern. Gleichzeitig sollte eine große Dichte der Ka-
nalporen als Raum für die Zellen erzielt werden. Die Hauptaussagen und sich auf den
Porenkanaldurchmesser auswirkenden Prozessparameter sind:
∙ Alginatkonzentration, je höher desto größer der Abstand der Poren voneinander
(obere Grenze der Porenbildung bei ca. 4푀/표) [Thi67b]
∙ Art des Alginats – je höher das Molekulargewicht, desto wahrscheinlicher die Struk-
turbildung [TK00]
∙ Molekulargewicht des Alginats – je höher, desto größere Porendurchmesser [YJL+10]
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(a) Osteon des menschlichen Wadenbeins (500x) (b) Ionotropes Kupferalginatgel (2x)
Abb. 1.10: Gegenüberstellung der Bilder des biologischen Vorbildes (links) und des potentiellen
Modelles (rechts) im polarisierten Licht [Thi54b]
∙ Art der Kationen – in Reihe steigend von kleinen zu großen Porendurchmessern:
Th<La<Cu<Cd<Ca<Sr<Co<Ni<Zn [Thi67b;PMC
+11]
∙ Konzentration der Gelierionen – je höher, desto kleinere Poren [DDB+07;YJL+10]
∙ Gegenionen – größere Porendurchmesser in Reihe steigend bei Cu: Nitrat< Chlo-
rid< Sulfat< Acetat [Thi67b]
∙ pH-Wert – Vergrößerung der Kapillaren mit abnehmendem pH-Wert – jedoch Aus-
bildung von Gel ohne Poren bei Säuren niedrigen pK푆 [Thi67b]
∙ Gleichmäßigkeit der Kanalporen im Volumen – Zunahme des Durchmessers der
Kapillaren von der Oberseite des Geliermediums zur Solseite [Thi67b]
∙ Porenkanalverlauf – Ausrichtung der Porenkanäle unter Einfluss der Schwerkraft
(S.40 [Thi67b]).
Thiele untersuchte den Effekt der Kapillarausbildung bei der ionotropen Gelbildung in
über 25 Publikationen. Schon in frühen Artikeln bei Experimenten in flachen Gefäßen
wurde von Thiele spekuliert, ob mit der ionotropen Gelbildung ein Modell für die Aus-
bildung von Geweben (Genese) gefunden wurde. [TA53;Thi54a] Dabei fielen die Ähnlich-
keiten der Struktur im polarisierten Licht und der Osteone als Bauelement des kom-
pakten Knochens mit der zentralen Kavität, den Havers’schen Kanälen, in Schafkno-
chen [TA53;Thi54a] bzw. im humanen Knochen [Thi54b] (Abb.1.10) auf. Somit lag es nahe, die
modellhaften Strukturen der ionotropen Gele zu mineralisieren.
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1.5 Mineralisierung
In einer Publikation mit englischem Abstrakt im ersten Band des J. Biomed Mater. Res. [Thi67a]
wurde über Mineralisierung in einem zweiten Schritt nach der Gelbildung mittels Fäl-
lung berichtet. Dabei wurde entweder der komplette Porenraum mit Mineral aufgefüllt
oder die Wandungen mineralisiert. [TA69] Die Kristallite orientierten sich in letzterem Fall
an der Leitstruktur (heute „Templat“), bei dem in „Ionenwellen“ mineralisiert wurde.
Dabei wurde das Gel alternierend Phosphat- und Calcium-Ionen-haltigen Lösungen aus-
gesetzt, wobei überschüssige Ionen stets im Zwischenschritt in Wasser ausgespült wur-
den. Mit dieser Methode konnte der Trockengehalt an Calciumphosphatmineral (Brus-
hit) im Alginat mit Kanalporen bis auf 50% erhöht werden. Symplexe (Polyelektrolyte)
aus Alginat und Kollagen (1:5) wurden mit Formaldehyd vernetzt und ebenso minera-
lisiert. Dabei wurde weniger Brushit jedoch mehr als am reinen Kollagen allein abge-
schieden. [TA69] Thiele et al. fanden jedoch, dass sich der abgeschiedene Brushit rascher
in Apatit umwandeln ließ, wenn Na+ und Mg 2+ sowie Zitrat und Fluorid zugegeben
wurden, wie durch Elektronenbeugung belegt wurde.
Bei dem in Gegenwart von Alginat gefällten HAP scheint es sich in der Tat um nano-
kristalinen Hydroxylapatit zu handeln, wie mittels XRD und FT-IR-Analyse sowie REM
und TEM Aufnahmen gezeigt wurde. [WLL09] Jedoch stellten Wang et al. keine porösen
Scaffolds her, sondern präzipitierten den HAP im homogenen Alginatgel. Alginat-HAP-
Verbundwerkstoff für biomedizinische Anwendungen wurden zumeist durch Fällung
von Ca(OH)2 und H3PO4 synthetisiert, wobei das Präzipitat in Microbeads
[SR03;ASI+08]
eingeschlossen wurde oder als lyophilisierter Schwamm [TSL
+05] gefertigt wurde. Einzig
Jin et al. berichten über eine co-Präzipitation von HAP zur Gelbildung in Anwesenheit
von Chitosan. [JLL
+08] Die Alginat-HAP-Verbundwerkstoffe beinhalten z.T. weitere orga-
nische Bestandteile wie Fibrin [ASLP03], Chitosan [JLL
+08] oder PLGA [QYW08].
Abb. 1.11: Löslichkeitsisotherme der Calci-
umphosphatphasen – HAP als Gleichgewichts-
phase bei pH 7 (aus Epple S.67 [Epp03])
Hydroxylapatit ist bei pH 7 und Raum-
temperatur die thermodynamisch stabile
Phase der Calciumphosphate (Abb. 1.11),
die sich in ihrem Ca/P-Verhältnis unter-
scheiden. Ihre Löslichkeit ist von pH-Wert
und Temperatur abhängig. Bei der Fällung
von Calciumphosphaten tritt oft zunächst
amorphes Calciumphosphat (ACP) oder Oc-
tacalciumphosphat (OCP) auf, welches sich
durch Erhöhung der Temperatur oder mit
der Zeit zu HAP umwandeln. [Epp03;DE02b]
Apatite zeichnen sich durch eine hohe Fä-
higkeit zum Ionenaustausch aus (griech.
Apatit für Täuschung), können mit der Form
(Ca,M)10(PO4,X)6(OH,Y)2 beschrieben werden , wobei Hydroxylapatit gerade keine Sub-
stituenten für X bzw. Y (mit z.B. X= Mg+, Na+, Sr 2+, Ba 2+, Zn 2+ bzw. Y= F – , Cl – , CO 2 –3 ,
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SO 2 –4 ) aufweist.
[LL93] Bei dem Knochenapatit sind Hydroxylionen partiell gegen Carbo-
nationen substituiert, trotzdem soll im Weiteren von Hydroxylapatit (HAP) und nicht
vom carbonathaltigen HAP die Rede sein.
Als Knochenmineral sollte HAP das Biomaterial für Scaffolds im TE darstellen. HAP ist
kommerziell als poröses Biomaterial in der klinischen Anwendung und wird z.B aus che-
misch bzw. thermisch behandelten Rinderknochen gewonnen und als Teutobone (Tuto-
gen Medical, Neunkirchen, D) bzw. Cerabone (Curasan, Kleinostheim, D) oder Endobo-
ne (Merck, Darmstadt) vermarktet – wobei auch mit dem Tutoplast-Prozess behandelte
Knochen humanen Ursprungs als Material erhältlich ist. [TBDE04] Daneben ist auch das
훽-TCP z.B. als Block mit gebohrten Löchern als Cerasorb (Curasan, s.o.) oder chronOS
(Synthes, Umkirch) auf dem Markt. Jedoch verliert bei hohen Temperaturen gesinterter
HAP seine Eigenschaft, von Osteoklasten resorbiert zu werden. Dies liegt z.T. an der Auf-
gabe der Nanokristallinität und dem Kristallwachstum bei der Wärmebehandlung. Zum
anderen ist die reine poröse Keramik spröde und verfügt nicht über die mechanischen
Eigenschaften des Verbundwerkstoffs Kollagen/HAP.
Die Unsicherheit der Fällung und Umwandlung der CaP-Phasen kann umgangen wer-
den, indem definierter Hydroxylapatit als kommerzielles nanokristallines Pulver einbe-
zogen wird, welches bei Prozessierung bei Raumtemperatur und nahezu neutralem pH-
Wert stabil bleibt. Dieses wurde dem Alginatsol zugesetzt. [GWD
+02;DTM02;LY04] Mit diesem
Schlicker kann die klassische keramische Technologie über einen Sol-Gel-Verfahren als
Strukturierungsmethode, hier die ionotrope Gelbildung, mit anschließendem Brennen
(Sintern) gegangen werden. Derartig strukturierte Keramiken wurden zur Anwendung
als Filter entwickelt, wobei unterschiedliche Pulver genutzt wurden: Al2O3
[WTWH97;EMK+06],
TiO2 und auch Hydroxylapatit.
[GWD+02;DTM02]. Bei diesen Arbeiten wurde der Sol-Gel-
Übergang jedoch immer mit Cu 2+ durchgeführt, die im Formkörper verblieben bzw.
durch häufiges Spülen in Konzentrationsreihen von Salzsäure (HCl) ausgewaschen wur-
den.
1.6 Scaffolds mit Kanalporen
In der vorgelegten Arbeit wurde das Verfahrens zur Herstellung von Trägerstrukturen –
sogenannnten Scaffolds – für das Tissue Engineering angewandt und soll an die speziel-
len Bedingungen im biologischen Umfeld zunächst in vitro, aber dann in vivo angepasst
werden. Dazu zählt neben der ausschließlichen Verwendung von biokompatiblen Ma-
terialien und Ionen auch eine gewisse Höhe und Dreidimensionalität der Körper. Her-
kömmliche Scaffolds sind gewöhnlich isotrop – die mit der ionotropen Gelbild erzeug-
baren anisotropen Scaffolds punkten mit folgenden Vorteilen:
∙ hohe Festigkeit bei gleichzeitiger Porosität (Steifigkeit [EMK+06]) – gemäß der ähneln-
den Struktur der Honigwabe („honeycomb structure“ [YJL
+10])
∙ offene Porosität, darum auch als Filter verwendbar [HKLP90;EMK+06]
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∙ guter Austausch von Nährmedien in der Zellkultur, speziell unter Perfusionsbe-
dingungen [YJL
+10]
∙ Live-Mikroskopie von Zellen durch Projektion von Stacks beim transparenten Al-
ginathydrogel [YJL
+10].
Auch mit anderen Technologien lassen sich Scaffolds mit kanalartigen Poren herstellen,
wie andere Forscher- und Arbeitesgruppen berichten:
∙ gerichtete Erstarrung zwischen Blöcken bei Kontrolle der Temperatur an zwei Sei-
ten [SAHR01;PCSR03]
∙ „freeze casting“ in vorgekühlte Behältnisse [MZ01;ZGC02;MBP+03;LVT08;QYW08]
∙ Rapid Prototyping von Calciumphosphatzementen [DMSW98;HGD+08] oder Pulverschli-
ckern [SDDZ10]
∙ Extrusion (Erwähnung der Implantatherstellung für Knochen- oder Weichgewebs-
verankerung) [TL99]
∙ Bohren von millimetergroßen Löchern in vorkompaktieres Halbzeug (z.B. Produkt
„Cerasorb“ der Firma Curasan) [TE04]
∙ biomorphe Materialien - Umwandlung von Holz zu Keramik [TSR+09;LHY+09]
Während die Wandlung von Holz zu HAP-Keramik aus prozesstechnischer und che-
mischer Sicht sehr trickreich ist, ist der Porendurchmesser durch die Wahl des Holzes
und seiner Kapillaren limitiert; wobei dieser beim Sintern weiter schrumpft. Das Boh-
ren von Löchern in Halbzeuge ist aufwendig an Zeit und Werkzeugen. Die endformnahe
Fertigung (engl. near-net-shape) bei dem Rapid Prototyping ist besonders für Sonderan-
fertigungen interessant, wobei pro Werkstoffstück viel Zeit aufgewendet werden muss,
was aber für das Retten von Leben bei passgenauen Formteilen eine untergeordnete Rol-
le spielt. Bei den gerichtet erstarrten Strukturen werden meist kleine Bereich präsentiert,
jedoch bleibt anzuzweifeln, ob die Struktur über die gesamte Höhe homogen ist oder der
oberflächennahe Rand ein anderes Gefüge aufweist.
Im Laufe der Untersuchungen und Anfertigung der Promotion wurden Arbeiten zur
Verwendung von Scaffolds auf Hydrogelbasis mit kanalartigen Poren, hergestellt mit-
tels ionotroper Gelbildung, von anderen Arbeitsgruppen publiziert. Diese untersuchten
derartige Hydrogelscaffolds als zweckdienliches Substrat für die in vitro-Kultivierung
von Mausstammzellen [WHM
+06], zu der Regeneration von Nervenzellen [PME
+06;PMC+11]
und auch als Matrix für Endothel- und Muskelzellen mit dem Ziel der Revaskularisie-
rung von Geweben [YJL
+10]. Die vorliegende Dissertation beschäftigt sich ausschließlich
mit der Entwicklung neuartiger Scaffolds bzw. Biomaterialien für das Tissue Engineer-
ing von Knochengewebe unter Einbeziehnung des Knochenminerals Hydroxylapatit.
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1.7 Fragestellungen
Somit orientierte sich die Arbeit an folgenden Fragen:
∙ Lassen sich mit der Sol-Gel-Technologie der ionotropen Gelbildung Scaffolds mit
für das Tissue Engineering geeigneten Porendurchmessern und Porosität herstel-
len?
∙ Weisen die Scaffolds eine hinreichende Stabilität auch unter in vitro Bedingung auf?
∙ Lassen sich die so gefundenen Scaffolds sterilisieren oder werden ihre Eigenschaf-
ten durch die Sterilisierung beeinflusst?
∙ Sind die hergestellten Scaffolds biokompatibel und welche Reaktion zeigen rele-
vante Zellen (Stammzellen, Osteoblasten und -klasten) bei Kultivierung auf diesen
Scaffolds?
∙ Wie degradieren diese Scaffolds?
∙ Lässt sich die Eignung als Implantatmaterial bestätigen?
Kapitel 2
Material und Methoden
Das Phänomen der gerichteten ionotropen Gelbildung unter Ausbildung von parallelen
Kanalporen [Thi67b] wurde in den 1950er Jahren vom deutschen Kolloidchemiker Heinrich
Thiele (Abb. 1.5) entdeckt (vgl. Kap.A.2, Tab.A.2). [DDG11] Sein Fokus lag auf der Struktur-
ausbildung und den Geleigenschaften. Thiele wies bereits auf die Analogie der anisotro-
pen Struktur mit den Havers’schen Kanälen im kortikalen Knochen hin. [Thi54a;Thi54b] Hier
sollten nun speziell die Herstellungswege von Scaffolds mit Mineral untersucht werden.
2.1 Herstellungsweg
Die durchgeführten Schritte bei der Herstellung der Scaffolds sind in der Übersicht Ab-
bildung 2.1 dargestellt. Hauptsächlich wurden Grün- und Braunkörper sowie Sinterkera-
miken hergestellt und charakterisiert, wobei der Sterilisierung und der Trocknung beson-
dere Aufmerksamkeit beigemessen wurden. Zur Ableitung allgemeingültiger Aussagen
zur Strukturausbildung und Mineralisation wurden z. T. auch nasse Gele untersucht.
2.1.1 Allgemeine Arbeitsvorschriften
Die Sole wurden in autoklavierbaren Weithals-Duranflaschen mit blauer Verschlusskap-
pe hergestellt, wodurch das Einbringen von Keimen bei den langen Rührzeiten über
Nacht minimiert werden sollte. Zuerst wurde das deionisierte Wasser vorgelegt, wo-
bei die Flaschen nur etwa halb gefüllt werden sollten, weil bei höherem Füllstand die
Oberfläche des Sols nicht bewegt wurde. Die Flüssigkeit wurde mittels Magnetrührstä-
ben zunächst rasch (700-900 U/min) bewegt, sodass sich ein kleiner Strudel ausbildete.
An den Trichter des Strudels wurde das Alginatpulver langsam mit Hilfe eines Spatels
zugegeben. Nach ca. 5 min wurde die Rührgeschwindigkeit verringert (400 U/min).
Die Strukturausbildung mit der ionotropen Gelbildung wurde für jedes hergestellte Scaf-
fold in einem eigenen Becherglas (V= 25 ml, Ø= 28 mm) der Firma Schott durchgeführt.
Zunächst wurden alle Bechergläser mit 1,5푀/표 Alginatsol durch Eingießen und Abtrop-
fen beschichtet. Daraufhin wurden die Gläser bei 110∘C für 90 min im Trockenschrank
aufbewahrt, wobei eine dünne Alginatschicht auf dem Glas aufgebrannt wurde, die als
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Abb. 2.1: Flussdiagramm der untersuchten Herstellungswege mit einigen Parametern
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Haftvermittler dient. Alternative Borsilikatgläser führten zu großen Mengen nicht ver-
wendbarer Gele, weil die Primärmembran nicht haftete. Die abgekühlten Bechergläser
wurden nach Gewicht auf einer Waage befüllt, wobei bei allen Solen, außer bei jenen
mit hohem HAP-Gehalt, 20±0,1 g verwendet wurde. Bei Solen für die Verbundwerkstof-
fe mit hohem HAP-Gehalt wurden nur 18±0,1 g angewendet, weil diese noch mit 2 ml
eines 0,5푀/표 Alginatsols überschichtet wurden. Diese dünne Vermittlerschicht führte zu
gleichmäßigerer Porenstruktur mit parallel orientierten Porenkanälen und weniger un-
strukturiertem Randbereich im Umfang.
Um Austrocknung der Proben zu vermeiden, wurden die Bechergläser in Frischhalte-
dosen platziert, die während der Sol-Gel-Bildung verschlossen wurden. Die Alginatsole
wurden stets mit 10 ml CaCl2 überschichtet, wobei dessen Konzentration zumeist 1 M be-
trug, nur in einem gekennzeichneten Experiment zwischen 0,5 und 1,5 M variiert wurde.
Die gerichtete ionotrope Gelbildung wurde mit Cacliumchlorid, falls nicht anders be-
schrieben 1 M, in 2 Schritten initiiert. Zunächst wurde mittels eines handelsüblichen Zer-
stäubers oder im Fortschritt des Projekts auch eines Sprühgeräts SG1 (Desaga) ein fei-
ner Nebel des Elektrolytes aufgetragen. Dabei bildet sich an der Grenzfläche sofort eine
Membran aus, aus der kein Alginat mehr in den Elektrolyt diffundierte.
Auf diese stabile Grenzschicht wurden dann 10 ml CaCl2-Lösung pipettiert, die Dose
verschlossen und über das Wochenende für 66 h gelieren gelassen, wobei sich die Ka-
nalporen ausbildeten. In Anwesenheit von Gelatine im Sol wurde dieses Gefäß für die
Strukturierungszeit in den Wärmeschrank bei 30∘C gestellt.
Die Gele wurden unter Verwendung eines Spatels ausgebettet, mit einer Schnittlehre in
der Höhe verringert, wobei eine Scheibe von 3 mm entfernt wurde, die die Primärmem-
bran enthielt und somit die Porenkanäle zugänglich wurden. Diese Gele wurden immer
in Wasser gelagert. Daran schloss sich die Analyse der Porenstruktur im feuchten Zu-
stand an, wozu dünne Querschnitte als Scheiben mittels einer Schnittlehre (Abb. A.1(a))
abgetrennt wurden. Längsschnitte wurden mit Messern (Abb.A.1(b)) von ca. 16 cm Klin-
genlänge hergestellt, um dünne glatte Scheiben ohne Rastlinien zu gewinnen.
Wenn die Gele vernetzt oder getrocknet werden sollten, wurden die Zylinder in der Kuh-
le der Schnittlehre um die gewünschte Höhe (typischerweise 14 mm) weiter verschoben
und vom Bodenbereich des Gels abgetrennt. Dünnere Proben wurden z.B. für die Zell-
kultur benötigt. Die zylindrische Probe mit dem zentralen, mit Kanalporen durchzoge-
nen Bereich wurden mit einem angeschliffenen Edelstahlrohr ausgestanzt (23, 16 oder
8 mm) und die unstrukturierte Hülle entfernt. Diese Zylinder wurden in deionisiertem
Wasser gewaschen, um ungebundene Ca 2+-Ionen zu entfernen. Das Wasser (1 l bei ca.
20-30 Zylindern) wurde alle 30 min, mindestens fünfmal gewechselt.
Im Modell der chemisch fixierten, dissipativen Strukturbildung nahmen Treml et al. an,
dass 100% der gelierenden Cu 2+-Ionen bei der Gelbildung gebunden werden. [TK00;TWK03]
Diese Annahme ist für den ersten Moment des Kontaktes zur Alginatkette im Sol sicher-
lich korrekt, allerdings weisen ionotrope Alginathydrogele nach der Strukturierung er-
höhte Gehalte gemäß dem Konzentrationsausgleich an gelierenden Kationen auf und set-
zen diese wieder frei, weshalb nach der Strukturierung ein Spülschritt angewandt wurde,
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um diese ungebundenen Ionen auszuwaschen.
Diese Arbeitsschritte waren für alle untersuchten Scaffolds gleich. Die Vorschriften zur
Herstellung der einzelnen Alginatsole bzw. Handlung zur Erzeugung der Keramiken
sind im Anhang (Kap. A.3.1) aufgeführt. Wie die Verbundwerkstoffscaffolds getrocknet
wurden, wird im folgenden Abschnitt beschrieben.
2.1.2 Trocknungsmethoden
2.1.2.1 Gefriertrocknung
Die Trocknung der nassen Hydrogel- und Verbundwerkstoffscaffolds wurde direkt (mit
Wasser H2O) oder nach Lösungsmittelaustausch zu tertiärem Butanol durchgeführt. Da-
zu wurden sie über Nacht im Gefrierschrank bei -22∘C gelagert, wobei das Lösungsmittel
erstarrte. Vor Überführung in die Probenkammer des Gefriertrockners der Firma Christ
Typ Alpha wurde dieser für ca. 5 min gestartet, damit die Kühlwendel (Lösungsmittel-
falle) abkühlten. Die Proben wurden zügig oder auf Kühlakkus in die Kammer platziert
und mit einer Haube verschlossen, die nach Starten der Ölpumpe durch den Unterdruck
fest verschlossen wurde. Im Falle von tertiärem Butanol wurde eine Edelstahlhaube ver-
wendet.
2.1.2.2 Kritisch-Punkt-Trocknung
Das Wasser der feuchten Scaffolds wurde gegen Ethanol in einer Lösungsmittelreihe
(25%, 50%, 75%, 100%, 100% Lösungsmittel) ausgetauscht. Anschließend wurde die Kri-
tisch-Punkt-Trocknung im Gerät CPD 030 (BAL-TEC, Liechtenstein) mit flüssigem Koh-
lendioxid (CO2) durchgeführt. Für kleinere Proben wurde die Kammer mit einem neu
gebauten Bronzekreuzeinsatz mit Schlagzahlen unterteilt.
2.1.2.3 Lufttrocknung
Wasser wurde gegen Aceton in 4 Schritten ausgetauscht, wobei jeweils für 0,5 h bis 1 h
pro Spülschritt angewendet wurde und das Lösungsmittel mittels Rüttler (120 U/min)
bewegt wurde. Acetongetränkte Duranfilterfritten (Porosität P3) wurden in Kristallisier-
schalen angeordnet. Die acetonhaltigen Scaffolds wurden zwischen zwei Fritten platziert
und die Kristallisierschale mit einer Kunststofffolie abgedeckt. Damit das Aceton lang-
sam entweichen konnte, wurde diese mit einer Stecknadel perforiert und die Trocknung
bei 30∘C bis zu 1 Woche durchgeführt.
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2.2 Eingesetzte Materialien
2.2.1 Strukturbildungs-Biopolymer Alginat
Die Untersuchungen wurden mit von der Firma ISP Corp. (Waterfield Tadworth, U.K.)
gelieferten Alginaten mit den Handelsnamen Manugel DMB (A퐺) und Manucol DM
(A푀 ) durchgeführt. Die Firma gewährleistet eine Konstanz der Viskosität, die durch
Mischung von Alginat unterschiedlicher Algen erreicht wird. Dabei wurde leider keine
Angabe über die wichtigen Parameter, das mittlere Molekulargewicht bzw. seine Vertei-
lung, geliefert. Weiterhin blieb das M/G-Verhältnis unzertifiziert, welches den Anteil der
Manuronsäure- (M) im Verhältnis zu Guluronsäure-Einheiten (G) beschreibt.
2.2.2 Linkermoleküle
Das Alginatgel wird durch mehrwertige Ionen, hier Ca 2+, chelatisiert. Dieser Prozess ist
jedoch reversibel. Eine längere und kontrolliertere Stabilität der Scaffolds konnte durch
Vernetzung des Gels erreicht werden. Dabei werden freie Carboxylgruppen (COOH)
des Alginatmoleküls unter Aktivierung durch N-Dimethylaminopropyl-N-ethylcarbodi-
imid Hydrochlorid (EDC) mit den Aminogruppen (NH3) geeigneter Linkermoleküle zur
Amidgruppe (NH−CO) kovalent vernetzt.
2.2.2.1 Kollagen
Das Hauptprotein der extrazellulären Matrix (ECM) von Knochen ist Kollagen Typ I. Ver-
wendet wurde Kollagen-I synthetisiert aus Kalbshaut der Firma GfN (Wald-Michelbach)
vom Typ Collaplex.
2.2.2.2 Gelatine
Bei Gelatine handelt es sich um denaturiertes Kollagen, welches durch Hitze und pH-
Änderung seine Tertiärstruktur verloren hat. Dieses wird häufig angewandt, um eine
künstliche extrazelluläre Matrix zu erzeugen (z.B. [ZJS05]). Hier wurde die Pharmagelatine
GT3 Charge 622033 (Gelita, Ebersbach) verwendet, wobei es sich um Tpy A handelte
(sauer aufgeschlossenes Kollagen).
2.2.2.3 Chitosanoligosaccharidlactat
Beschrieben wurde die Verwendung des kurzkettigen Chitosans zur Stabilisierung von
Alginaten mit kanalartigen Poren von Willenberg et al. [WHM+06]. Marlen Eckert beschäf-
tigte sich in ihrer Promotion und den unter ihrer Betreuung angefertigten Studienarbei-
ten [Fla07;Leo09] mit der Nutzung von biphasischen Scaffolds für das Tissue Engineering bei
osteochondralen Defekten, wobei sie Polyelektrolytkomplexe mit Chitson herstellte. Chi-
tosan wird aus dem häufig vorkommenden Chitin (zweithäufigstes natürliches Polymer
nach Zellulose) durch Deacetylierung und anschließender weiterer Hydrolyse gewonnen
(Abb.2.2). [Sig07] Das hier verwendete Chitosan-oligosaccharid-Lactat wurde von Sigma
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Abb. 2.2: Gewinnung des kurzkettigen Chitosans aus Chitin (Skizze technische Anmerkung von
Sigma Aldrich [Sig07])
Aldrich (Produkt-Nr 523682) erworben. Gemäß Herstellerangaben wurde es mit einem
Deacetylierungsgrad von über 90% und einem Molekulargewicht von 5 kDa spezifiziert.
Das gelbliche Pulver war gut wasserlöslich.
2.2.2.4 Ethylendiamin
Eine konzentrierte Lösung des Linkermoleküls wurde von Fluka (Artikel-nr. 03569) be-
zogen.
2.2.3 Keramikpulver
Zur Erhöhung des Keramikanteils im Verbundwerkstoff und letztlich zur Herstellung
von Biokeramiken ohne organischen Anteil wurden Hydroxylapatit- und 훽-Tricalcium-
phosphatpulver (HAP und TCP) für Biokeramiken der Firma Merck (Darmstadt) ver-
wendet.
2.2.4 Weitere Chemikalien
Des Weiteren wurden die in Tabelle 2.1 aufgeführten Chemikalien verwendet.
Die doppeltkonzentrierte simulierte Körperflüssigkeit nach Oyane [OIK
+03] wies die in Ta-
belle 2.2 aufgeführte Zusammensetzung auf.
2.3 Spezielle Verfahren der Materialcharakterisierung
2.3.1 Strukturanalyse
2.3.1.1 Maldi-TOF-Massenspektrometrie
Die Molmasse der Alginate wurde mittels des spektroskopischen Verfahrens des Ma-
trix Assisted Laser Desorption Ionisation - Time Of Flight mit der freundlichen Hilfe von D.
Kuckling an einem BRUKER-Daltonics biflex IV mit einem Stickstofflaser der Wellenlän-
ge von 337 nm am Institut für Makromolekulare Chemie der TU Dresden bestimmt. Als
Matrix wurde SA (Sinapinic Acid, 푀푅= 224,22 g/mol) genutzt, wovon 1,23 mg SA mit
einer Feinwaage auf 10휇g genau abgewogen und dann in 140휇l Ethanol aufgenommen
wurden.
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Tab. 2.1: In der Arbeit einbezogene Chemikalien
Material Abkürzung Firma Typ
Aceton Carl Roth Rotisolv (T161)
AlexaFluor 488 Invitrogen
Ascrobinsäure-di-phosphat Sigma
Tertiär Butanol Sigma Aldrich 33067
Calciumchlorid dihydrat CaCl2 Carl Roth Ph. Eu. (T885.3)
Deuterium
Dexamethason dex Sigma
Diamidin-2-Phenylinol DAPI Invitrogen
Dimethylaminopropyl-Ethylcarbodiimid EDC Fluka 03450-25g
Dulbecco’s Modified Eagle’s Medium DMEM Gibco
Ethanol Prolabo Ph. Eu.
Ethylendiamin EDA Fluka puriss. (03580)
Ethylendiamintetraessigsäure EDTA Sigma
Fluoresceinisothiocyanat FITC Invitrogen
훽-Glycerophosphat Sigma
Glycin Roth
N-Hydroxysuccinimid NHS Merck 8.04518.0100
Natrium-di-hyrogenphosphat Roth
di-Natrium-hyrogenphosphat Roth 1.0658.1000
Natronlauge NaOH
para-Nitrophenol pNp Sigma
Minimal Essential Medium 훼MEM Biochrom
Penecilin/Streptomycin P/S Biochrom
Salzsäure HCl Roth RotiVol
Sinapinic Acid SA
Tris(hydroxymethyl)-aminomethan TRIS Fluka
Triton X-100
Wasser Millipore
Tab. 2.2: Zusammensetzung der 2x mSBF nach Oyane et al. [OIK+03], aufbewahrbar für 8 Wochen
bei 4∘C [Sym07] (HEPES in 100 ml 0,2 M NaOH )
Salz NaCl NaHCO3 Na2CO3 KCl K2HPO4 ⋅ 3 H2O MgCl2 ⋅ 6 H2O HEPES CaCl2 Na2SO4
Menge [mg] 10806 1008 852 450 460 622 17892 586 144
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Von dieser SA-Lösung wurden 1휇l auf einem Edelstahl-Probenhalter in 6 Positionen auf-
getragen und das Ethanol verdunsten gelassen. Daraufhin wurde 0,5휇l der 1푀/표 wässri-
gen Alginatsole in je 3 Positionen aufpipettiert und trocknen gelassen. Zum Abschluss
der sandwichartig aufgebauten Probe wurde erneut 1휇l SA-Lösung aufgegeben, und
das Lösungsmittel verdunstete. Bei der Maldi-Anaylse wurden 10-malig 30 Laserimpul-
se mit 60% der maximalen Laserleistung auf die Probe gefeuert. Der schulterförmigen
Messkurve wurde die Abklingkurve des Detektors untergelegt. Am Schnittpunkt beider
ergibt sich die größte Molmasse. Mittels der firmeneigenen Auswertsoftware wurde die
zahlenmäßige Molmasse bestimmt.
2.3.1.2 1H-NMR-Spektroskopie
Diese Methode wurde angewendet, um die Anteile von Manuron- und Guluronsäure so-
wie deren Anordnung in Dubletten zu bestimmen. Für die Ermittlung der Tripletten ist
13C-NMR notwendig. Zur Präparation der Alginatpulver wurden 1,5 mg Ethylendiamin-
tetraessigsäure (EDTA, Sigma) bzw. 4,5 mg des zu analysierenden Alginats abgewogen
und mit einem Spatel in je ein 2 ml Eppendorf-Reaktionsgefäß (kurz „Eppi“) platziert.
Auf das EDTA wurden 1 ml Deuterium (2H) pipettiert, das Eppi geschlossen und darauf-
hin für 1 min bei 1000 U/min mittels Vortexer (Heidolph Reax control) homogenisiert.
Diese Lösung wurde dann in das Alginateppi gegeben. Um das Alginat zu suspendieren,
wurden eine Vortexbehandlung von diesmal 10 min bei 1000 U/min angeschlossen. Die-
se Suspension wurde daraufhin in das EDTA-Eppi umpipettiert und mehrfach ein- und
ausgesaugt.
Am darauffolgenden Tag (ca. 20 h später) fand die 1H-NMR-Messung statt. Diese wurde,
abweichend zur Literatur [GLS79], nicht bei Raumtemperatur, sondern bei 90∘C durchge-
führt, weil Wasserschwingungen die Peaks des Alginats überlagerten. Sowohl die Mes-
sung am Gerät als auch die Ermittlung der Fläche unter den Kurven wurden von H.
Komber (IPF Dresden) durchgeführt.
Die Auswertung geschah wie von Grasdalen et al. [GLS79] beschrieben. Diese bezogen die
Flächen unter den drei Hauptpeaks (퐼퐴, 퐼퐵 , 퐼퐶) wie folgt auf die M- bzw. G-Sequenzen:
퐹퐺 =
퐼퐴
퐼퐵 + 퐼퐶
(2.1)
퐹퐺퐺 =
퐼퐶
퐼퐵 + 퐼퐶
(2.2)
퐹퐺 + 퐹푀 = 1 (2.3)
퐹퐺푀 = 퐹푀퐺 (2.4)
퐹퐺푀 = 퐹퐺 − 퐹퐺퐺 (2.5)
퐹푀푀 = 퐹푀 − 퐹푀퐺 (2.6)
Bei dem hier verwendeten Alginat traten vier Peaks (퐻퐺1,퐻퐺푀5, 퐻푀1,퐻퐺퐺5) im Spek-
trum auf und nicht, wie beschrieben, nur drei (퐼퐴, 퐼퐵 , 퐼퐶). Die beiden Mittleren (퐻퐺푀5,
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퐻푀1) bilden nach Meinung des NMR-Experten gemeinsam den von Grasdalen et al. be-
schrieben Peak B. Die Flächen wurden mittels der NMR-Software bestimmt und darauf-
hin gemäß Gleichungen 2.1 bis 2.6 berechnet.
2.3.1.3 XRD und Rietveldanalyse
Mittels der Röntgenbeugung (XRD) lassen sich Gitterstrukturen analysieren, weil der
Röntgenstrahl an den Ebenen des Kristallgitters gebeugt wird. Die für die Elementar-
zelle, Atomabstände und -sorten typischen Diagramme lassen sich mit in Datenbanken
archivierten vergleichen. Bei Gemischen von Pulvern oder unterschiedlichen Substanzen
ist die relative Höhe der Peaks ein Maß für das Verhältnis der Komponenten. Die Schärfe
der Peaks ist ein Maß für die Kristallinität, was bei der Rietveldanalyse zur Berechnung
der Kristallitgröße ausgenutzt wird. Ebenso fließen dabei Gitterverzerrung z.B. durch
Spannungen oder Fremdatome mit ein. In den Diagrammen von HAP und TCP sind die
Peaks wegen ähnlicher Kristallgitter überlagert, sodass diese beiden Calciumphosphat-
phasen sich kaum unterscheiden lassen. Die Proben müssen pulverisiert werden.
Zur Bestimmung des Einflusses der Sintertemperatur auf die Korngröße wurden Press-
linge und Strukturkörper von G. Schreiber (Inst. f. Werkstoffwissenschaft, TU Bergakade-
mie Freiberg) an einem RD 67 (Freiberger Feinmechanik) analysiert. Dabei wurde ein Be-
reich von 20∘ bis 80∘ 2Θ mit einer Schrittweite von 0,05∘und Cu K훼 Strahlung untersucht.
Die Rietveldanalyse wurde mittels der Fundamentalparamter-Software BGMN (GE Sen-
sing & Inspection Technologies GmbH) durchgeführt. Im Forschungsaufenthalt in Thiru-
vanantapuram (Kerala, Indien) wurden die Biokeramiken (BK푀 , S푀 , HASi) mittels eines
Siemens D8 von M. Komath analysiert. Das Spektrum wurde analog der Freiberger Un-
tersuchungen von 20∘ bis 80∘ 2Θ mit einer Schrittweite von 0,05∘und Cu K훼 aufgenom-
men.
Zur Interpretation wurden Datenblätter (crystallographic information files (CIF)) aus der
Anorganischen Kristallstrukturdatenbank (ICSD) des Leibnizinstitutes für Informations-
infrastruktur (FIZ) Karlsruhe genutzt. Für die Phasenanalyse der Braunkörper wurden
Hydroxylapatit (CIF171549) und Calciumcarbonat (CIF79674) verwendet. In Indien wur-
den Datenblätter (powder diffraction files (PDF)) für Hydroxylapatite (PDF09-0432), Calci-
umoxid (PDF37-1497) und Whitlockit (PDF09-0169) verwendet.
2.3.1.4 FT-IR-Spektroskopie
Die Strukturanalyse über die Gitterschwingung und die Dipolmomente wurde mit ei-
nem FT-IR Spektrometer Spectrum 2000 (Perkin Elmer) im Transmissionsmode an Press-
lingen mit Kaliumbromid (KBr) durchgeführt. Dazu musste das Probenmaterial pulve-
risiert und mit dem KBr im Taumelmischer homogenisiert werden. Hilfreich für die ho-
mogene Mischung ist auch das Verwenden eines Precellysers, einer Minikugelmühle, die
in der Zellkultur zur Zerstörung von Biomaterialien und Aufschließen von Zellen ge-
nutzt wird. Herkömmliche Methoden der Ablösung von Zellen mittels z.B. Tripsin, die
in 2D-Kultur angewendet werden, funktionieren häufig bei 3D Materialien nicht mehr.
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2.3.1.5 Energiedispersive Röntgenstrahlanalyse
Gemäß dem klassischen Verfahren ruhte der Elektronenstrahl als Spot z.B. auf einem
Partikel an einer Stelle und die Elemente bzw. deren Verhältnis zueinander wurden ana-
lysiert. Dazu wurde das REM (ZEISS Gemini DSM 982) mit einer Beschleunigungsspan-
nung von 15 kV, einem Arbeitsabstand von 13 mm betrieben und der EDX-Detektor auf
50 mm herangefahren. Das Verfahren ist für Elemente geringerer Ordnungszahl weniger
genau, eignet sich weniger für die organische als vielmehr für die keramische Phase.
2.3.2 Bildgebende Verfahren
2.3.2.1 Lichtmikroskopie
Quer- bzw. Längsschnitte wurden mit Licht- bzw. Stereomikroskop der Firma ZEISS (Je-
na) aufgenommen. Das Axiolab wurde im Durchlichtmode und das Stemi 2000-C im Auf-
lichtmodus betrieben. Bilder wurden mittels der Digitalcamera Zeiss ICc1 aufgenommen
und mittels der Software Axiovison L.E. ausgewertet.
2.3.2.2 Rasterkraftmikroskopie (AFM)
Das Alginat Manugel (A퐺) wurde mittels des Rasterkraftmikroskops (engl. atomic for-
ce microscope (AFM)) Nanoscope III (Texas Instruments) Tapping-Mode mit Siliziumcan-
tilever (Λ= 268 nm) in Flüssigzelle untersucht. Dafür wurde ein kleines, quadratisches
Stück Glimmer auf einem AFM-Stahl-Probenhalter mit doppelseitigem Klebepad befes-
tigt. Ein glatte saubere Oberfläche wurde mit einem Klebeband erzeugt, indem dieses auf
den Glimmer geklebt und wieder entfernt wurde. Auf dem frisch abgezogenen Glimmer
wurden 100휇l eines 104-fach verdünnten 2푀/표 Alginatsols als Strich in der Mitte auf-
getragen. Daraufhin wurden 100휇l 30 mM CaCl2-Lösung pipettiert, die sofort spreitete
(Abb. 2.3(a)), 10 min einwirken gelassen und dann mit deionisiertem Wasser abgespült.
Die Analyse wurde am Rande des Alginatstriches im Übergang zum blanken Substrat
durchgeführt. Auf dem Substrat wurden vereinzelte, linienförmige Objekte, die sich gut
vom Substrat abhoben, mittels Profilfunktion (Abb. 2.3(b)) ausgemessen, indem die Brei-
te der Stelle des steilsten Anstieges (Abb. 2.3(c)) entsprach.
2.3.2.3 Rasterelektronenmikroskopie (REM)
Für die Untersuchungen wurde ein DSM 982 GEMINI der Firma ZEISS (Oberkochen)
verwendet, welches mit einer Feld-Emissions-Kathode (FEG) als Elektronenquelle aus-
gestattet ist. REM von biologischen Proben bedarf intensiver Bedampfung mit Kohlen-
stoff (Gatan) und niedriger Beschleunigungsspannung (typisch 1 kV) wegen Nichtleitung
und Aufladungsgefahr. Der Arbeitsabstand wurde mit meist 4 mm niedrig gewählt. Die
Bilder wurden mit einer Mischung von ca. 1:1 des Sekundärelektronendetektors (SE) und
des um die Linse befindlichen SE inlens erstellt. Die Bilder der beiden Detektoren unter-
scheiden sich. So liefert der SE eher ein stark kontrastiertes Bild mit Überbelichtung der
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(a) Präparat (b) Höhenbild (c) Histogramm
Abb. 2.3: AFM-Analyse der Alginatmoleküle mit (a) 100휇l 30 mM CaCl2-Lösung auf mit Ma-
nugel bestrichenem Glimmer, (b) Kügelchen und Stränge auf Glimmeroberfläche inkl. Linie der
nachträglichen Profilanalyse, (c) Profil aus 2.3(b) – Messung der Molekülbreite an steilstem An-
stieg
Kanten (Abb.2.4(a)) und der SE inlens eher ein flächiges, graues Bild (2.4(b)). Im gemisch-
ten Bild erkennt man sowohl gut die keramischen Partikel als auch die Polymerfasern.
(a) SE (1 kV, 4 mm) (b) SE inlens (1 kV, 4 mm)
(c) SE (5 kV, 12 mm) (d) SE inlens (5 kV, 12 mm)
Abb. 2.4: Unterschiedliche REM-Bilder je nach Verwendung der Detektoren (Spalte) und Geräte-
einstellungen (Zeile) – Bsp. am Scaffold Typ V퐺HAP4푃Gel
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2.3.2.4 Transmissionselektronenmikroskopie (TEM)
Bei der klassischen Präparation von Werkstoffen werden diese mittels Schneiden, Schlei-
fen, Polieren und Ionenätzen soweit gedünnt, dass sie für den Elektronenstrahl durch-
strahlbar werden. Hier wurden die hydrogelartigen und keramischen Scaffolds in Epo-
xydharz eingebettet und nach dessen Aushärtung dünne Schnitte mit dem Ultramikro-
tom angefertigt. Diese Arbeiten wurden von A. Springer (gleiche Arbeitsgruppe) durch-
geführt.
∙ Einbettung in Epoxydharz,
∙ Trimmen,
∙ Schneiden mit Ultramikrotom,
∙ Auffangen im Wasserbett,
∙ Auffischen auf Kohlenstoff-bedampften Kupfernetzchen.
Die Präparate wurden mittels STEM-Mode im ESEM (Philips, ESEM XL30) überprüft
und mit freundlicher Unterstützung von J. Gluch, Arbeitsgruppe Prof. Eckert, im IFW
Dresden am TEM Modell CM 20 FEG (früher Philips jetzt FEI (Eindhoven, Niederlande)
mikroskopiert. Die Bilder wurden mit einer Beschleunigungsspannung von 200 kV auf-
genommen.
2.3.2.5 Mikro-Computertomographie (휇CT)
Um Porenverläufe, -durchmesser und Makroporositäten zu analysieren, aber auch um
die Trocknungsmethoden einzuschätzen, wurden Verbundwerkstoffscaffolds bzw. die
BK푀 -Scaffolds in Kooperation mit M. Nöthe (IfWW, TU Dresden) röntgentomografisch
untersucht. Leider ist der zeitliche Aufwand recht groß. Messung, Rekonstruktion des
Volumens und Analyse bedürfen wegen der Datenmengen auch gewisser technischer
Ausstattung, sodass nur ausgewählte Scaffold charakterisiert werden konnten.
Es wurde ein MEDIX tech. MXT 225 HU-CT verwendet. 1440 Aufnahmen wurden in-
nerhalb von 5 Stunden aufgenommen, wobei sich die Proben einmal um 360∘ drehten.
Es wurden kleine trockene Zylinder untersucht (Durchmesser und Höhe gleich 4 mm).
Die Kathode wurde mit 40 kV und 270 mA betrieben. Die Daten wurden von M. Nöthe
rekonstruiert. Die resultierenden Stacks besaßen eine Z-Ebenenabstand von 5휇m.
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Abb. 2.5: Visualiserung und Auswahl ge-
eigneter Bereiche mittels Volview)
Mittels des Programmes VolView 2.0 (Kitware
Inc., Clifton park, NY) konnte aus den Grau-
wertdaten ein 3D Bild erzeugt werden. In Vol-
View können dann Schnitte durch einzelne Ebe-
nen erzeugt und visualisiert werden (Abb. 2.5).
Dies ermöglicht die Auswahl für die Analyse
geeigneter Volumina, d.h. durchgehende Po-
renkanäle, die nicht aus dem Analysevolumen
laufen. Darüber hinaus lassen sich unterschied-
lichen Grauwerten (Röntgendichten) verschie-
dene Farben zuweisen, sodass sich z.B. Poren
einfärben lassen und die Stege der Scaffolds
verschwinden, was dem Verständnis dienlich
ist. Wegen der großen Anforderung an die Re-
chentechnik wurde z.T. nur jede zehnte Ebene
in die Analyse einbezogen.
Zur Auswertung wurde dann das Freeware-Programm ImageJ (NIH, USA) [oH04] genutzt.
Dieses Programm dient der Bildanalyse u.a. von Stacks. So ließ sich inkrementell dersel-
be Bildbereich pro Querschnitt herausschneiden und somit die Datenmenge verringern.
Zur Bestimmung der Porengröße mussten Wandung und Pore binarisiert werden. Dies
gelang bei unterschiedlich starken Grauwerten. Das Prozedere ist analog zur Auswer-
tung von Aufnahmen des Lichtmikroskopes oder REMs (-Skeletonise-Threathold-). Die
erhaltenen Werte lassen sich mittels Access und Excel auswerten.
2.3.2.6 Fluoreszenz- & konfokale Rasterlasermikroskopie
Die Untersuchungen wurden von T. Hanke (Inst. f. Werkstoffwissenschaft, TU Dresden)
durchgeführt. Dazu wurde das cLSM 510 meta der Firma Zeiss (Jena) genutzt, welches
auf ein Axioscope 2 FS mot (motorisiert) aufgesetzt und mit einer zusätzlichen NIR-fs-2-
Photonen Einheit Mira 900F der Firma Coherent ausgetattet ist. Für die Untersuchungen
mit DAPI wurde der nIR-fs-Laser mit 770 nm betrieben, bei FITC-Phalloidin wurde mit
einem Ar+-Ionenlaser bei einer Wellenlänge von 488 nm angeregt.
Die interessierenden Strukturen der Zellen, wie z.B. der Zellkern bzw. das Aktinske-
lett, wurden mit fluoreszenzaktiven Stoffen markiert. Dazu wurden die Farbstoffe 4,6-
Diamidin-2-Phenylindol (DAPI) bzw. Fluoresceinisothiocyanat (FITC) oder AlexaFluor488
(Invitrogen) genutzt, die beide jeweils an Phalloidin (dem Gift des Knollenblätterpilzes)
gebunden sind.
Die Zellen wurden dabei mit 4% Glutaraldehydlösung am Scaffold fixiert, in PBS ge-
waschen und mit Triton X inkubiert, welches die Zellmembran permeabilisiert und für
den Farbstoff zugänglich macht. Der Zellkern bzw. das Aktinskelett der auf dem Scaf-
fold fixierten Zellen wurde mit 0,3휇M DAPI bzw. 50휇g/ml FITC-Phalloidin während
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1 h angefärbt. Abschließend wurde erneut in PBS gewaschen, kühl und dunkel bis zur
mikroskopischen Analyse aufbewahrt oder besser sofort mikroskopiert.
2.3.3 in vitro und in vivo Studien
Bei der Entwicklung neuartiger Biomaterialien ist die Kontrolle der Reaktion der interes-
sierenden Zelltype in vitro und letztlich als härteste Charakterisierungsmethode die des
lebenden Organismus in vivo notwendig. Das in vitro-Experiment zeigt eine klarere und
definiertere Aussage bzgl. des zu regenerierenden Gewebes auf, wohingegen letztlich
das Zusammenspiel aller Zellarten und Botenstoffe nur in vivo abschließend evaluiert
werden kann. Der Anspruch aller Lebewesen auf Unversehrtheit wird hier dem Wohl
der Menschheit gebeugt und muss deshalb wohl definiert verwendet werden. Der lan-
ge Weg der Materialentwicklung mit seinen Seitenwegen muss deshalb zunächst in vitro
stattfinden.
In der interdisziplinären Gruppe mit synergetischem Arbeiten wurden zellbiologische
Untersuchungen von A. Bernhardt (hMSC), A. Lode (Monozyten, Osteoklasten, RT-PCR-
Analyse) und A. John, S. Mani, S. Shenoy (in vivo Studie am Kaninchen) durchgeführt.
Beim Umgang mit Zellen und sterilen Handtieren ist großes biologisches Wissen, Erfah-
rung sowie Geschick von Nöten, mit welchem diese Spezialisten im hohen Maße aufwar-
ten. Die Materialentwicklung schritt durch die intesive Rückkopplung mit den Biologen
entsprechend positiv und weit voran.
2.3.3.1 Humane mesenchymale Stammzellen (hMSC)
Das prinzipielle Vorgehen wurde für die Verbundwerkstoffe publiziert [BDL
+09]. Hier sol-
len die wichtigsten Schritte, durchgeführt von A. Bernhardt, erwähnt werden.
Die humanen mesenchymalen Stammzellen wurden aus einer Entnahme des Knochen-
marks zweier junger gesunder Spender gewonnen und durch Sabine Boxberger aus der
Arbeitsgruppe Martin Bornhäuser (Medizinische Klinik I, Universitätsklinikum Carl Gu-
stav Carus Dresden) bereitgestellt. Die Zellen wurden im Brutschrank bei 37∘C mit 8%
CO2 in DMEM expandiert, welches außerdem mit 10% fötalem Rinderserum (FCS) so-
wie Penicillin/Streptomycin (P/S) (10 U/ml bzw. 100 휇g/ml, Biochrom) versetzt wurde.
Meist wurden Zellen der fünften Passage zur Zellbesiedlung verwendet.
Die Scaffolds wurden per Gamma-Strahlung mit 25 kGy sterilisiert, wobei eine Abwei-
chung von 10% vom beauftragten Unternehmen angegeben wurde. Die Scaffolds wurden
in Zellkulturplastikgefäße (Well) gelegt. Für die Verbundwerkstoffe wurde diese Schach-
tel in einen Beutel gesteckt, im Exsikkator platziert und dreifach mittels Pumpe evakuiert
und mit Stickstoff geflutet. Dann wurde der Beutel umgefalzt und mittels Laminiergerät
verschlossen. Die keramischen Scaffolds wurden an Luft verpackt. Vor der Besiedlung
wurden die Scaffolds zweifach mit Phosphatpuffer (PBS) gewaschen und über Nacht in
DMEM inkubiert.
Zur Zellbesiedlung wurde das direkte Auftropfen der Zellsuspension (zumeist 1⋅105 Zel-
len) auf das Scaffold genutzt, welches sich auf einem Filterpapier befand. Dieses wur-
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de in eine WELL-Platte umgesetzt und diese für 2 Stunden in den Brutschrank gestellt,
wo den Zellen zu adhärieren erlaubt wurde. Es wurden auch Untersuchungen zur Be-
siedlung im großen Volumen (d.h. Suspension wird über das in WELL ruhende Scaffold
pipettiert) durchgeführt, wobei ggf. auch Unterdruck mittels eines Exsikkators angelegt
wurde. Weitere Gedanken und Resultate zur Besiedlung der Scaffolds mit hMSC befin-
den sich im Kapitel A.3.4. Wegen der Dimension der Scaffolds wurden 24 WELL bevor-
zugt.
Die in vitro Studien wurden meist über einen Zeitraum von 3-4 Wochen durchgeführt,
wobei das Medium zweimal pro Woche gewechselt wurde. Zur Analyse wurden Pro-
ben an einem Zeitpunkt pro Woche entnommen, wobei alle biochemischen Messungen
an Triplikaten durchgeführt wurden. Für die Analyse der Morphologie mittels Fluores-
zenzmikroskopie (FM), konfokaler Rasterlasermikroskopie (cLSM) oder REM wurde nur
eine Probe pro Zeitpunkt aufgewendet. Für die Charakterisierung mittels REM wurden
die zellenthaltenden Proben mittels Kritisch-Punkt-Trocknung entwässert und getrock-
net. In beiden Fällen wurden die Zellen mit 4% Glutaraldehyd an den Scaffolds fixiert.
Die Proliferation (Zellzahl) sowie die Marker für die Differenzierung wurden bioche-
misch analysiert. Dafür wurden der Gehalt an zytosolischer Laktatdehyrogenase (LDH)
oder Desoxyribonukleinsäure (DNA) bzw. die auf die Zellzahl bezogene, also spezifi-
sche, ALP Aktivität im Lysat colorimetrisch mittels Trübungsmessung am UV/vis (Spec-
tra Fluor Plus, Tecan) bestimmt. Zum Herauslösen wurde die Zellmembran mit 1% Triton
permeabilisiert, was durch die gleichzeitige Behandlung der Platten mit Ultraschall un-
terstützt wurde.
Für die spezifische ALP wurde das von lebenden Zellen aus para-Nitrophenolphosphat
(Sigma) umgesetzte Paranitrophenol bei 405 nm in Absorption gemessen und mit einer
Kalibrierungskurve unterschiedlicher Verdünnungen verglichen. Für die LDH-Analyse
wurde der Cytotox96 kit (Promega) verwendet, wobei bei 492 nm gemessen wurde. Der
DNA-Gehalt wurde mit Picogreen dsDNA Bestimmungsreagenz (Molecular Probes) quan-
tifiziert.
2.3.3.2 Monozyten/Osteoklasten
Die Aufreinigung und Kultivierung der Monozyten sowie deren Charakterisierung mit-
tels RT-PCR wurden von A. Lode durchgeführt und flossen in einem Manuskript ein. [DBL
+12]
Kurz dargestellt, wurden die humanen, einkernige Monozyten aus venösem Blut mit-
tels Zentrifugation und Waschen in Phosphatpuffer (PBS), Ethylendiamintetraessigsäure
(EDTA) und bovinem Serum Albumin (BSA) isoliert und mittels magnetischer Zellsepa-
rierung (MACS) sortiert.
Die gereinigten Monozyten (1⋅107) wurden auf die porösen Biokeramiken im Braunkör-
perzustand gesiedelt. Die Zellen wurden für 28 Tage in 훼-Medium (Sigma), welches mit
FCS und P/S supplimiert war, unter Zugabe von à 50 ng/ml RANKL (Firma Miltenyi)
und MCSF (Firma Biozol) kultiviert.
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2.3.3.3 RT-PCR
Mit der reversentranskriptase-Polymerasekettenreaktion (RT-PCR), gefolgt von Gelelek-
trophorese, wurde von A. Lode anhand der Marker GAPDH, ALP, Osteopontin und
BSPII bzw. mittels cathepsin K (CatK), calcitonin receptor (CTR) und tartratresistenten
saueren Phosphatase (TRAP) der Erfolg der Differenzierung der hMSC zu Osteoblas-
ten [BDL
+09] bzw. Osteoklasten [DBL
+12] ermittelt. Zur Vervielfältigung der RNA wurden
ein kommerzielles Gerät der Firma Peqlab (Erlangen) sowie Transkript- und RNase von
Invitrogen (Carlsbad, USA) und Primer von MWG Biotech (Ebersberg) verwendet. Die
gewonnenen PCR-Produkte wurden mit Gelelektrophorese, dem FlashGel Dock System
(Cambrex Bio Science, Rockland, USA), visualisiert.
2.3.3.4 Tierstudie am Kaninchen
Die in vivo-Studie im Kaninchen wurde von den Partnern im DAAD-Projekt mit dem
Sri Chitra Tirunal Institute for Medical Science and Technology (SCTIST) in Thiruvan-
thapuram (Kerala, Indien) gemäß den ethischen Richtlinien der indischen Kommision
(Committee for the purpose of control and supervisison of experiments (CPCSE) nach
Genehmigung der SCTIST-Kommision für Tierexperimente durchgeführt und ausgewer-
tet. Sie soll hier als Indiz dafür stehen, dass die sich als optimal herausgestellte Biokera-
mik als Implantat der aussagekräftigsten Kontrollmethode der Biomaterialentwicklung
wie auch letztendlichem Einsatzort im lebenden Organismus positiv bestanden hat.
Das Experiment soll hier kurz beschrieben werden, floss in ein Manuskript [DBL
+12] ein
und ist dort dargestellt. Vier betäubten New Zealand White Hasen von ca. 2 kg Gewicht
wurden je drei Scaffolds implantiert, wobei eine Position als Kontrolle leer blieb. Im
Langknochen der Kaninchen wurden die Defekte mit 1 mm tief und 4 mm lang gesetzt,
sodass die Kavität ausschließlich im trabakularen und nicht im spongiösen Knochen auf-
trat (Abb. 2.6(a)). Die Scaffolds wurden auf Presspassung in den Hohlraum gedrückt
(Abb. 2.6(b)). Dabei waren sie derart orientiert, dass die Längsachse der Porenkanäle
und des Langknochens übereinstimmten. Somit sollte sichergestellt werden, dass keine
Zellen direkt aus dem Knochenmark in die Poren migrieren, sondern nur aus dem korti-
kalen Teil des Knochens oder dem allerorts im Organismus vorhandenen Blut kommen
konnten.
Die Hälfte der Tiere wurde jeweils am Tag 14 und Tag 28 durch eine Thiopentalgabe
von 100 mg/kg Körpergewicht geopfert. Histologische Präparate wurden angefertig, in-
dem die Oberschenkelknochen extraiert, fixiert (Formalin), mit Ethanol dehydriert und
in Polymethylmethacrylat (PMMA) eingebettet, geschnitten und geschliffen wurden. Die
Färbung erfolgte durch Stevens Blau und van Gieson Picofuchsin.
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(a) Defekte im trabakulären Knochen (b) Orientierung an Längsachse
Abb. 2.6: Implantation von Braunkörperscaffolds der Abmaße 4⋅1⋅1 mm3 (LBH)
2.3.4 Sonstige Methoden
2.3.4.1 Druckversuch
Die Charakterisierung der mechanischen Verhalten unterschiedlicher Scaffolds wurde
im uniaxialen Druckversuch mit bis zu 60% Stauchung im nassen Zustand (Wasser,SBF,
DMEM) an planparallelen zylindrischen Proben an der Tischprüfmaschine Instron 5566
(Wolpert) mit einer Kraftmessdose von entweder 10 kN oder 100 N durchgeführt. Die
Probenzylinder waren im Drucktest derart orientiert, dass die Kanallängsachse der Poren
entlang der Wirkrichtung der Druckkraft ausgerichtet waren (Abb. 2.9(a)). Die von der
Geometrie der Probe abgekoppelten resultierenden (Druckspannung 휎, Druckdehnung
oder Stauchung 휖) wurden durch Bezug auf die initiale Querschnittsfläche (퐴) bzw. Höhe
(ℎ) errechnet.
휎 =
퐹
퐴
푚푖푡 퐴 =
휋
4
⋅ 푑2 (2.7)
휖 =
푥
ℎ
⋅ 1000 (2.8)
Abweichend wurde z.T. der Spaltzugversuch (Braziltest) in Anlehnung an DIN 22024
durchgeführt, bei dem der Probenzylinder auf der gekrümmten Mantelfläche liegt und
per vertikalem Druck belastet wird. Im Probenzylinder bauen sich horizontal Zugspan-
nungen (훽푆푍) auf, die den Zylinder entlang der Fläche zwischen den Berührungslinien
zum Auflager spalten.
훽푆푍 =
2 ⋅ 퐹
휋 ⋅ 푑 ⋅ ℎ (2.9)
Die Traversengeschwindigkeit wurde je nach Materialtyp jedoch typischerweise mit 1% /s
bzw. 0,2 mm/s gewählt. Die Genauigkeit der Methode wird mit 0,4% des Maximalwerts
der Kraftmessdose ergo 40 N bei 10 kN bzw. 0,4 N bei 100 N angegeben.
Bei der Auswertung der aufgenommenen Kraft-Verschiebungs-Kurven bzw. der in tech-
nische Spannungs-Stauchungs-Kurven (휎-휖) umgerechneten Verläufe kam es zu zwei
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(a) Monotone und stetige Kurvenverläufe (b) Mit Maximum
Abb. 2.7: Spannungs-Dehnungs-Diagramme luftgetrockneter Alginat-Gelatine-HAP-Scaffolds
(V퐺HAP4푃Gel), (a) ohne bzw. (b) mit Sterilisierung (훾-sterilisierten in Schutzgasatmosphäre),
untersucht mit dichtem Auflager nach Auslagerung in DMEM für 7 Tage bei 4∘C
Auffälligkeiten. Zum einen wurden monotone und stetig steigende Graphen (Abb. 2.7(a))
bei Hydrogel-Scaffolds bzw. der nicht steriliserten Alginat-Gelatine-HAP-Scaffolds beob-
achtet, die keine markanten Punkte der gängigen mechanischen Kenngrößen (z.B. loka-
les Maximum oder deutlicher Spannungsabfall für die Druckfestigkeit vgl. Abb. 2.7(b))
aufwiesen. In diesem Fall wurde ein Druckmodul (Spannung bei definierter Stauchung
meist 15%) als Kriterium der Steifigkeit zur Interpretation genutzt. Stark abweichende
Kurvenverläufe, sogenannte Ausreißer (gestrichelt in Abb. 2.8(a)), wurden bei der Be-
rechnung nicht mit einbezogen, wobei nie mehr als ein Graph ausgeschlossen wurde.
(a) Knicke im linearen Bereich der Spannungs-
Dehnungs-Diagramme, getestet auf Stahlaufla-
ger
(b) Glatter Kurvenverlauf im linearen Bereich
der Spannungs-Dehnungs-Diagramme, getes-
tet mit zusätzlichen Quarzfritten auf Stahl-
druckauflager
Abb. 2.8: Spannungs-Dehnungs-Diagramme der luftgetrockneten, in Luft abgepackten 훾-
sterilisierten Alginat-Gelatine-HAP-Scaffolds, untersucht mit dichtem bzw. porösem Auflager
nach Auslagerung in DMEM für 7 Tage bei 4∘C
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(a) Drucktest der Scaffolds
im nassen Zustand
(b) Druckaufbau mit bers-
tendem Austritt bei dichtem
Stahlauflager
(c) Flüssigkeitsaustritt
bei porösen Quarzfritten,
aufgelegt auf Druckteller
Abb. 2.9: Drucktest mit Scaffolds mit kanalartigen Poren im durchtränkten Zustand
Zum anderen wies der lineare, elastische Bereich der 휎-휖-Kurven bei ähnlichen Werten
von 300-400 kPa Knicke (Abb. 2.8(a)) auf. Bei dem Ausüben der Druckbelastung auf
die Scaffolds lagen die dichten Stahldruckplatten der Materialprüfmaschine auf den Po-
renöffnungen der Kanalporen auf und bedeckten diese. Bei der Verwendung von po-
rösen Quarzfritten (Porengröße 10-16휇m) als Mittler zwischen Platten und Proben ver-
schwand diese Unstetigkeit im Kurvenverlauf (Abb. 2.8(b)). Somit lässt sich erklären,
dass sich der in den eingeschlossenen Flüssigkeitssäulen (den Kanalporen der Scaffolds)
aufbauende Druck ruckartig entlud und die Flüssigkeit berstend an der Grenzfläche Scaf-
fold/Stahlplatte austrat (Abb. 2.9(b)). Im Fall der porösen Fritten konnte diese Flüssig-
keit kontinuierlich bei Belastung entweichen (Abb. 2.9(c)). Allerdings wurden die Fritten
nicht routinemäßig eingesetzt, da sie bei der Untersuchung der keramischen Proben zer-
brachen und bei jedem Versuch Material in die Poren der Fritte gedrückt wurde, sodass
sich diese mit der Zeit zusetzten. Die Druckmodule der beiden Chargen, gemessen mit
bzw. ohne Fritte, waren identisch, was die Notwendigkeit des Einsatzes der Fritten ver-
ringerte.
2.3.4.2 Massebestimmung & Quellung
Massen wurden je nach geforderter Genauigkeit mit Waagen der Firma Satorius auf
10 mg (Modell BL-1500S) oder 0,1 mg (Modell BP-221-S) genau im auf 22∘C klimatisier-
ten Labor abgewogen. Als Richtwert für die Grenze der beiden kann 1 g gesehen werden,
wo z.B. für eine 1 M CaCl2-Lösung mit 147,02 g zu 1 l Lösung die Grobwaage verwendet
wurde, jedoch für die mittleren Massen der Scaffolds mit ca. 350 mg im Quellversuch die
Feinwaage.
Die Quellung wurde nicht nur über die Volumenzunahmen, sondern auch über das Was-
seraufnahmevermögen bestimmt. Zum einen werden die absoluten Massen angegeben,
die jedoch durch Chargenschwankungen unterschiedlich bereits für den luftgetrockne-
ten Verbundscaffold ausfallen (grau in Abb. 3.36(a)). Somit wurde die Masse der nassen
Scaffolds auf die Trockenmasse bezogen, um den Einfluss der Chargenschwankung zu
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eliminieren (Gl.2.10). Speziell zur Evaluierung der Sterilisationsmethoden wurde dann
die Masse der sterilisierten Scaffolds auf jene der unbehandelten, jedoch für 7 Tage bei
4∘C in DMEM ausgelagerten Scaffolds bezogen.
Quellung [%] =
푚푛푎푠푠
푚푡푟표푐푘푒푛
⋅ 100 (2.10)
rel. Quellung [%] =
푚푠푡푒푟푖푙푖푠푖푒푟푡
푚푢푛푏푒ℎ푎푛푑푒푙푡
⋅ 100 (2.11)
(2.12)
2.3.4.3 Auflösung im sauren Milieu
Die Auflösetests wurden von der Projektpartnerin R. Dittrich im der Arbeit zugrundlie-
genden DFG-Projekt an der TU Freiberg durchgeführt, wurden jedoch gemeinsam initi-
iert und interpretiert. Sie wurden an die deutsche Industrienorm DIN ISO EN 10993-14
zur „Biologischen Beurteilung von Medizinprodukten“ angelehnt, wobei sich der Teil 14
von derzeit 18 mit dem qualitativen und quantitativen Nachweis von keramischen Ab-
bauprodukten beschäftigt.
Die verwendete Lösung ist saurer Natur und mit pH 3,3 ähnlich, wie es bei osteoklastä-
rem Abbau des Knochens im Organismus der Fall ist. Es wurde ein Zitronensäurepuf-
fer genutzt (59,6 ml 0,1 M HCl, 40,4 ml Zitronensäure, 0,1 M Natriumhydoxydlösung).
Es wurde ein Masseverhältnis der Proben zur Lösung von 1:20 eingesetzt, wobei jeder
Versuch mit 200 ml der Resorptionslösung begonnen wurde. Das Medium wurde mit
einer Rate von 1 ml/min kontinuierlich ausgetauscht, um Sättigungseffekte oder Aus-
fällungsprodukte zu vermeiden. Anderenfalls kristallisierte Calciumzitrat aus und der
Masseverlust konnte nicht bestimmt werden. Derartige Effekte wurden auch von Im-
pens et al. für Schüttelbad und Perfusion berichtet, die feststellten, dass im ersten Fall
eher die Hülle der Proben und im zweiten Fall auch die innere Oberfläche mit aufgelöst
wurde. [ISM
+08] Die Temperatur wurde während des Experiments äquivalent der Körper-
temperatur (37∘C) gehalten. Das Experiment lief über eine Dauer von 120 h, dann wurden
die Proben mit destilliertem Wasser gespült und der Masseverlust bestimmt.
Die Vorgaben der DIN wurden in zwei Punkten variiert. Zum einen wurden keine Gra-
nulate sondern massive Proben verwendet, weil makroporöse Scaffolds mit Presslingen
verglichen werden sollten. Diese Tabletten (Durchmesser 15 mm, Höhe 5 mm) wurden
uniaxial mit einer Laborpresse Typ PW 10 der Firma Paul-Otto-Weber (Remshalden) bei
150 MPa verdichtet. Das Sintern wurde stets ohne Aufbringen eines zusätzlichen Druckes
durchgeführt. Ein Teil der Presslinge wurde im konventionellen Offen Typ HT 08/17 der
Firma Nabertherm (Lilienthal) mit einer Heizrate von 5 K/min und einer Haltezeit von
1 h in Argonatmosphäre gesintert (DLS). Der zweite Teil der Presslingcharge wurde mit-
tels Spark Plams Sintern (SPS) von Jan Räthel am Fraunhofer Institut für keramische
Technologien und Systeme (IKTS) an einer FAST/SPS Anlage Typ HP D 25/1 der Firma
FCT Systeme (Rauenstein) wärmebehandelt. Das Sintergut ruhte dabei in der Grafitma-
trize und die Stempel wurden durch einen ringförmigen Platzhalter getragen.
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2.3.4.4 Sterilisation
Die in der Literatur häufig anzutreffende Ethanolbehandlung ist eigentlich eine Desinfi-
zierung, weil diese für sporenbildende Bakterien nicht zur vollständigen Inaktivierung
führt. Für die Ethanoldesinfektion wurden die V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds in einer 70%igen
Lösung gelagert.
Die Begasung mit Ethylenoxid (EO) wurde in der Zentralsterilisation des Universitätskli-
nikums Dresden bei einer Temperatur von 40∘C und einer Einwirkzeit von 8 h durchge-
führt. Anschließend muss adsorbiertes EO vollständig entweichen, wofür das Sterilgut
für 24 h in einen Desorptionsschrank verwahrt wurde. Diese Methode wurde nur für die
V퐺HAP4푃Gel genutzt.
Die Sterilisation mittels 훾-Strahlung wurde bei dem Gamma Service Produktbestrahlung
Radeberg durchgeführt. Es wurde eine Dosis von 25 kGy einer Cobalt-60-Quelle ange-
strebt, wobei die im Protokoll vermerkte dosimetrische Messung meist Werte von 28 kGy,
nie aber mehr als 35 kGy betrug.
Die Sterilisation mittels Elektronenstrahl wurde beim Gamma Service Produktbestrah-
lung Radeberg mit einer Energie von 10 MeV durchgeführt. Hier ergab die dosimetri-
sche Bestimmung eine Expositionsdosis von 31-34 kGy. Diese Methode wurde nur für
die V퐺HAP4푃Gel angewendet. Die Eindringtiefe für das Material geringer Dichte sei
gewährleistet. [Dem07]
Zur Autoklavierung wurde ein Laborautoklav der Firma Systec Typ ELV genutzt. Die
Standardprozessparameter der Dampfsterilisation wurden mit dem voreingestellten Pro-
gramm 2 (Feststoffe) angewendet (T= 121∘C, p= 2 bar, t= 20 min). Das erfolgreiche Durch-
laufen des Prozesses wird von den am Gefäß bzw. an der Alufolieabdeckung befestigten
Indikatorklebestreifen angezeigt, die sich dunkel verfärben.
Bei der Sterilisation mit der physikalischen Methode der energiereichen Strahlungen be-
fanden sich die Scaffolds in WELL-Platten. Diese wurden mit Sterilbeutel umhüllt und
thermisch versiegelt. In einer Variante wurde der Beutel inklusive des darin befindlichen
Sterilgutes mit Schutzgas befüllt und rasch versiegelt. Das gesamte Gut inklusive Hülle
befand sich geöffnet in einem Exsikkator, der von einer Membranpumpe evakuiert wur-
de. Zur Rückbefüllung wurde Stickstoff, in einem Fall Argon verwendet. Die Prozedur
wurde 3x wiederholt, die Einschublippe umgefalzt und zügig versiegelt. In einer Pilotva-
riante wurde auch eine Argonhandschuhbox zum Einbringen von Schutzgas verwendet.
2.3.4.5 ESA, BET
Der isoelektrische Punkt sowie die spezifische Oberfläche der Calciumphosphatpulver
HAP und TCP wurden mittels Electrosonic Amplitude (ESA) bzw. Stickstoffadsorption
(BET nach Brunauer-Emmett-Teller [BET38]) im Rahmen des der Arbeit zugrunde liegen-
den DFG-Projektes von der Partnerin R. Dittrich bestimmt. Die spezifischen Oberflächen
wurden mit Hilfe eines ASAP 2000 der Firma Micromeritics (Aachen) und der isoelektri-
sche Punkt mit einem ESA 8000 der Firma Matec (Northborough, MA, USA) ermittelt.
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Kapitel 3
Resultate & Diskussion
Die Ergebnisse sollen anhand der Zusammensetzung der Scaffolds mit Kanalporen dar-
gestellt und diskutiert werden. Nach der Charakterisierung der wichtigsten Komponen-
ten soll die Wirkung einiger Prozessparameter auf die Porenstruktur der mittels der ge-
richteten ionotropen Gelbildung des Alginates hergestellten Hydrogele gezeigt werden.
Daraufhin werden Verbundwerkstoffe mit zunehmendem Gehalt der mineralischen Pha-
se Hydroxylapatit (HAP) im Verbundwerkstoff mit dem Strukturierungspolymer darge-
stellt. Jene mit hohem Mineralgehalt wurden getrocknet (Grünkörper) und gemäß der
Pulvertechnologie zu Braunkörpern oder HAP-basierten Sinterkeramiken durch Aushei-
zen oder Brennen weiterverarbeitet (Abb.3.1).
Abb. 3.1: Untersuchte Zustände: Hydrogel als Modell und Hydoxylapatit-basierte Scaffolds ge-
mäß der keramischen Pulvertechnologie; alle mit parallel angeordneten Kanalporen
Zur Abwägung der Vor- und Nachteile der jeweiligen Materialzustände unter beson-
derer Berücksichtigung des Aufbaus, der Zusammensetzung, der mechanischen Eigen-
schaften und der Biokompatibilität wurde herausgearbeitet, welches HAP-haltige Scaf-
fold mit Kanalporen sich als Verbundwerkstoff bzw. Biokeramik besonders für das Tissue
Engineering von Hartgewebe eignet.
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(a) Molekulargewicht (b) 1H-NMR-Spektrum vom A퐺
Abb. 3.2: Analyse des Molekulargewichts mittels Maldi-TOF-Massenspektrometrie (a) und des
relativen Gehaltes (M/G) der Monomersequenzen Manuron (M)- und Guluronsäure (G) und de-
ren Dubletten (MM, GG, MG) mittels 1H-NMR-Spektroskopie (b) gemäß Grasdalen et al. [GLS79]
der Alginatsorten A퐺 und A푀
3.1 Hauptkomponenten Alginat & HAP
Bevor die Strukturbildung detailliert untersucht wird, sollen die beiden Hauptkompo-
nenten der Scaffolds näher charakterisiert werden.
3.1.1 Strukturierungspolymer Alginat
Es wurden die zwei Alginattypen Manugel (A퐺) und Manucol (A푀 ) untersucht. A퐺 lag
als feines und A푀 als groberes Ausgangspulver vor. Je feiner das Pulver war, umso besser
ließ sich ein Sol herstellen. In der Farbe unterschieden sich A퐺 und A푀 in der Nuance des
Gelbtones, welche sich auf weiß bzw. leicht beige und dunkel gelb, fast bräunlich belief.
Die Farbe schwankte auch leicht je Charge. Saisonale und geographische Schwankun-
gen der Zusammensetzung liegen in der Natur der Algen und deren umweltbedingten
Wachstums [RVLM04;Rin08], führen damit auch zu Unterschieden bei den daraus isolierten
Biopolymeren. Diese Herausforderung für die Prozessstabilität ist typisch für natürliche
Produkte und auch bei der Scaffoldsherstellung aus z. B. Kollagen oder Chitosan zu be-
rücksichtigen.
Mittels Maldi-TOF Massenspektroskopie wurde für das Alginat Manugel bzw. Manucol
ein Molekulargewicht von ca. 52 bzw. 46 kDa bestimmt, wobei sich die Maxima der In-
tensität bei 40 bzw. 33 kDa befanden und die schwersten Moleküle ein Molekulargewicht
von bis zu 160 bzw. 105 kDa aufwiesen (Abb. 3.2(a)). Somit ist zu erkennen, dass das Ma-
nugel im Mittel aus größeren Molekülen aufgebaut ist als das Manucol, was sich auch auf
die Viskosität der Sole auswirkt. Alginate unterhalb eines Molekulargewichts von 48 kDa
wurden in einer in vivo-Studie an Ratten (injiziert) über den Urin und Exkremente wieder
ausgeschieden, die größere Fraktion zirkulierte im Blut, akkumulierte aber nicht in Or-
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ganen. [ASD95] Das verwendete Alginat konnte also auf natürlichem Weg aus dem Körper
abgeführt werden.
Eine Monomereinheit weist eine Molmasse von 176,1 g/mol auf, wobei sich Manuron-
und Guluronsäure nur durch die Konfiguration unterscheiden. Somit beträgt der Po-
lymerisationsgrad des Manugels im Mittel 295 und des Manucols 261. Maldi-TOF-MS
eignet sich speziell für kleine und leichte Moleküle. Moleküle über 100 kDa könnten ggf.
nicht ionisiert und somit auch nicht erfasst worden sein. Somit könnte die Molmasse
der verwendeten Alginate durchaus etwas größer als dargestellt sein, die Größenord-
nung sollte aber stimmen. Eine Verteilung der Molmasse scheint eine Bedingung für die
Ausbildung der Kapillarstruktur bzw. des lateralen Musters zu sein, weil die laterale Va-
riation zur Entstehung der Kanalporenausbildung beiträgt. [TA55b;TK00]
Die Verhältnisse der Monomere Manuron- zu Guluronsäure (M/G) wurden durch 1H-
NMR-Spektroskopie ermittelt. Dabei wird die Fläche unter den Peaks der Spektren ge-
mäß der Arbeit von Grasdealen et al. ausgewertet. [GLS79] Demnach zeichnet sich das Ma-
nugel durch einen hohen Anteil von ca. 64% an Guluronsäureeinheiten bei entsprechend
geringerem Manuronsäureanteil (36%) aus (Abb. A.4(a)). Dieses Verhältnis kehrt sich
beim Alginat Typ Manucol in etwa um, welches nur 26% der die mehrwertigen Ionen
komplexierenden GG-Sequenz enthält. Das Alginat Manugel enthält ca. 52% der GG-
Sequenzen und kann dadurch stabilere Hydrogele ausbilden. Eine gewisse Schwankung
zwischen den Chargen an Manugel ließ sich erkennen, die leicht über dem der Methode
inhärenten Fehler von ±1% liegt.
Mittels REM und AFM sollte das Alginat als Baustein untersucht werden, ob sich Algi-
nathelices oder -ketten visualisieren lassen. Dabei zeigen REM-Aufnahmen die Alginat-
stränge, die sich unter Einfluss des Ca 2+ als Hydrogel gebildet hatten, mit einem Durch-
messer von 14-23 nm im trockenen Zustand (Abb. 3.3(a)). Mehrere Alginatstränge schei-
nen sich zu umwinden und eine Art Fibrille zu bilden.
Hinreichend verdünntes Alginatsol wurde auf Glimmer aufgebracht und mit CaCl2 be-
tropft, das Biopolymer mittels AFM visualisiert (Abb. 3.3(c)) und die Abmaße bestimmt.
Die laterale Breite belief sich auf ca. 15 nm und somit auf den äquivalenten Wert, der an
REM-Aufnahmen bestimmt wurde. Die Höhe betrug ca. 2-3 Å, was sehr klein erschien.
Decho bestimmte mit AFM eine Dicke von 3,7-18 nm, welche er aus dem Höhensignal
ableitete, das bereits größer war als jene, die er mit 1-3 nm für ein Alginatmolekül angab,
weshalb er es für ein Alginatfibrille hielt. [Dec99] Die Breite könnte davon abweichen, weil
sich entweder mehrere Alginatmoleküle nebeneinander befanden oder das Alginat auf
Glimmer gut adhäriert. Das Spreiten des CaCl2 auf dem Glimmerplättchen (Abb. 2.3(a))
während der Versuchsdurchführung zeigt, dass Glimmer hydrophil ist. Demnach wird
das bei neutralem pH-Wert negativ geladene Alginatsol auch auf Glimmer spreiten und
verbreitert und weniger hoch vorkommen.
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(a) Netzwerk des Alginates (b) feines Alginat vs. gestreiftes Kol-
lagen
(c) Alginatstränge auf Glimmer (d) Detail aus (c)
Abb. 3.3: Analyse der Morphologie des Alginats Manugel visualisiert mittels REM (oben, Kri-
tischpunkttrocknung) und AFM (unten, Tapping Mode)
3.1.2 Hydroxylapatit
Als keramische Phase im Verbundwerkstoff und letztlich zur Herstellung von Biokera-
miken ohne organischen Anteil wurde HAP-Pulver der Firma Merck (Darmstadt) ver-
wendet. Dieses wurde umfangreich zusammen mit der Projektpartnerin des zugrunde
liegenen DFG-Projektes charakterisiert. Dabei wurden die Partikel- und Kristallitgrö-
ße, der isoelektrische Punkt, die spezifische Oberfläche, die chemische Reinheit und die
Morphologie ermittelt, welche in Tabelle 3.1 zusammengefasst sind. Das FT-IR-Spektrum
weist den typischen Fingerprint der Phosphatschwingungen bei ca. 2000 cm−1 auf (Abb.
A.8(b), S. XXI). Die Peaks des XRD-Diagramms des HAP-Ausgangspulvers sind verbrei-
tert, was auf nanokristallines Korn hinweist (Abb. A.8(a), S. XXI). Deutlich ist in der TEM-
Aufnahme (Abb. 3.4(c)) zu erkennen, dass sich die HAP-Partikel aus mehreren Kristal-
liten zusammensetzen (vgl. auch Abb. 3.46). Eine Ultraschallbehandlung mit geringer
Leistung (100 W) zerkleinerte die Agglomerate, was mittels Partikelanalyse am HAP-
Schlicker nachgewiesen wurde (Abb.3.4(b)).
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Tab. 3.1: Eigenschaften des Ausgangspulvers Hydroxylapatit für Biokeramik von Merck
Partikelgröße Kristallitgröße IEP spez. Oberfläche
Malvern TEM XRD+Rietveld ESA N2-Adsorption
d10 d50 d90 [휇m] [nm] [nm] pH [m2/g]
0,9 2,3 4,8 34 28 7,8 68,7
Die chemische Reinheit ist besonders für biomedizinische Anwendungen relevant. Im
HAP-Pulver wurden Spuren von 0,5퐴푡/표 Magnesium im EDX-Spektrum nachgewiesen.
Dies kann förderlich sein, weil auch im Knochen ca. 0,72푀/표 Magnesium vorhanden
ist. [DE02b]. Das Calcium-Phosphor-Verhältnis betrug 1,67, welches mit der Methode der
GDOES (engl. glim discharge optical emmision spectroscopy) ermittelt wurde. Die Quotien-
ten der jeweiligen Intensitäten von Calcium und Phosphor des GDOES-Signals korrelier-
ten mit dem Faktor 4 zur stöchiometrischen Zusammensetzung. Neben HAP wurden als
Referenz TCP (Tricalciumphosphat) und MCMP (Monocalciummonohosphat) verwen-
det, die ein anderes Ca/P-Verhältnis aufweisen. Somit konnte gezeigt werden, dass sich
die Methode der GDOES zur Unterscheidung der Calciumphosphatphasen eignet.
Die Partikelgröße (Abb. 3.4(a),3.4(c)) und deren Verteilung (Abb.3.4(b)) beeinflussen die
Rieselfähigkeit und Kompaktierbarkeit des Pulvers. Raue Pulverpartikel verzahnen eher
und rieseln schlechter. Gleich große Pulverpartikel lassen sich schlecht verdichten (Press-
ling).
Die Kristallitgröße spielt sowohl bei den mechanischen Eigenschaften als auch für Resor-
bierbarkeit in vitro bzw. Degradation in vivo eine Rolle, weil die Korngrenzen als zweidi-
mensionaler Gitterbaufehler erhöhtes Angriffspotential für das Auflösemedium darstel-
len. [DDRG12] An TEM-Aufnahmen wurden Abmaße von 19 x 54 nm (Breite x Länge), d.h.
eine mittlere Kristallitgröße von 34 nm, bestimmt (Abb.3.4(d)). Die Dicke der blättchen-
förmigen Kristallite betrug ca. 5 nm. Innerhalb der HAP-Kristallite des Ausgangspulvers
wurden helle Flecke gefunden (Abb. 3.4(d)). Bei diesen Störstellen könnte es sich um drei-
dimensionale Defekte handeln, ähnlich wie es für bei 900∘C gesinterten HAP von Daculsi
et al. in einer TEM-Studie berichtet wurde. [DLLM91]
3.2 Hydrogel-Scaffolds mit Kanalporen
Das Phänomen der ionotropen Gelbildung von Alginat mit seiner Porenkanalausbildung
wurde zunächst an reinen Alginathydrogelen entdeckt und untersucht. Auf derartigen
durch Kupferionen gelierten Hydrogelen basieren die Scaffolds, die von anderen Arbeits-
gruppen [PME
+06;WHM+06] genutzt werden. Um ein Gefühl für das Stoffsystem zu bekom-
men und wesentliche Parameter herauszuarbeiten, wurden auch in der vorgelegten Ar-
beit Hydrogele ohne mineralische Zusätze dargestellt.
Yamamoto et al. [YJL+10] nutzen Alginat von Wako Pure Chemical Industry (Osaka, Japan)
unterschiedlichen Molekuargewichts und untersuchte den Einfluss verschiedener Kon-
zentrationen an Alginat und des Geliermediums Calciumchlorid auf die Porenstruktur
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(a) Morphologie (REM) (b) Partikelgrößenverteilung vor und
nach Ultraschallbehandlung
(c) HAP-Pulverpartikel (d) HAP-Kristallite im Pulverpartikel
Abb. 3.4: Hydroxylapatit (HAP) in Pulverform der Firma Merck
der Gele. Es wurde herausgefunden, dass mit steigender Alginat- und geringerer Ca 2+-
Ionenkonzentration die Porendurchmesser zunahmen. Bei 4푀/표 Alginat wurden keine
Poren gebildet, womit die Grenzviskosität, wie bei Thiele beschrieben [Thi67b], bestätigt
wurde. Das Hydrogel, hergestellt aus 0,5푀/표 Alginat, wies eine kleine Porenkanaldichte
auf, wohingegen alle anderen Zustände zu etwa gleichen Porenkanaldichten von ca. 93%
führten.
Die anderen beiden Arbeitsgruppen berichten über Versuche mit jeweils optimierter Hy-
drogelzusammensetzung. [PME
+06;WHM+06] Zur Stabilisierung wurde zum einen kovalent
mit Diisocyanat (DIC) vernetzt und zum anderen ein Polyelektrolytkomplex mit oligo
Chitosanlactat (OCL) gebildet, und die gelierenden, zelltoxischen Cu 2+-Ionen durch Säu-
re verdrängt. Da auch hier Alginate mit Molekulargewicht zwischen 12 und 100 kDa ähn-
lich jenem verwendet von Yamamoto et al. genutzt wurden und trotzdem der Kanalpo-
rendurchmesser wesentlich kleiner ausfiel, zeigt es sich, dass die Art des gelierenden
Kations einen großen Einfluss auf die Strukturbildung ausübt. Um das Verfahren der
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Tab. 3.2: Für das Tissue Engineering hergestellte Alginatgele mit Kanalporenausbildung
Alginat-Konz. Molekulargewicht Geliermittel Kanalporen-Ø Kanaldichte
푀/표 kDa M 휇m
Despang et al. 2005 [DBD
+05]
Manugel DMB, Manucol DM (ISP Alginates, Waterfield, Tadworth, U.K.)
2,0 MG 1,0 M CaCl2 48
2,0 MC 1,0 M CaCl2 226
Prang et al. 2006 [PME
+06]
Manugel DJX (Kelco Int. LtD, England, UK)
2,0 100.000 g/mol 1 M Cu(NO3)2 27±4 30%
Willenberg et al. 2006 [WHM
+06]
Keltone LV CR (ISP Alginates, San Diego, CA, USA)
2,0 12-80 0,5 M CuSO4 30±1,3 36±3%
Yamamoto et al. 2010 [YJL
+10]
Wako Pure Chemials Industry (Osaka, Japan)
0,5 110.000 1,0 M CaCl2 218±37 79,1%
1,0 110.000 1,0 M CaCl2 239±43 93,3%
2,0 110.000 1,0 M CaCl2 352±71 93,7%
4,0 110.000 1,0 M CaCl2 keine Poren -
2,0 64.000 1,0 M CaCl2 270±45 93,8%
2,0 95.000 1,0 M CaCl2 286±55 91,4%
2,0 110.000 1,0 M CaCl2 352±71 93,7%
2,0 110.000 0,5 M CaCl2 461±110 92,9%
2,0 110.000 1,0 M CaCl2 352±71 93,7%
2,0 110.000 1,5 M CaCl2 312±32 94,7%
ionotropen Gelbildung für das Tissue Engineering und regenerative Therapie nutzbar
zu machen, wurden hier die auch im Organismus in größeren Mengen vorkommenden
Ca 2+-Ionen zur Gelierung verwendet.
3.2.1 Porenausbildung – Einfluss ausgewählter Parameter
3.2.1.1 Alginattypen
Die beiden verwendeten Alginatvarianten unterscheiden sich in ihrem Aufbau hinsicht-
lich des M/G-Verhältnisses und Polymeristionsgrads (Kap. 2.2.1), welche sich auf die
Gelbildung auswirkten. So wurden bei Manucol-basierenden Hydrogelen stets Poren-
durchmesser um die 200-300휇m (Abb. 3.5(c),(d)) mit häufig chaotischem, d. h. nicht-
paralellem Verlauf der Porenkanäle beobachtet. Die Manugel-basierten Hydrogele waren
durch einen Porendurchmesser zwischen 40 und 100휇m (Abb.3.5(a),(b)) und weitgehend
parallel verlaufenden Porenkanälen gekennzeichnet. Bei der Länge der Poren spielen so-
wohl die Viskosität (Konzentration, Gelierungstemperatur) des zu strukturierenden Al-
ginatsols als auch die weiteren Zusätze (Ionen, Pulver, Polymere) eine Rolle.
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(a) H퐺(pH=7) (b) H퐺(pH=9)
(c) H푀 (pH=7) (d) H푀 (pH=9)
(e) H퐺(pH=7) (REM, 100.000x) (f) H퐺(pH=9) (REM 30.000x)
Abb. 3.5: Einfluss des pH-Wertes des Alginatsoles vor der Strukturierung (in Klammern) auf den
mittleren Durchmesser nasser Gele, basierend auf den Alginaten Manugel (A퐺) und Manucol
A푀 (jew. 2 푀/표) und Netzwerk des Hydrogels H퐺, hergestellt bei pH=7 und pH=9, dichte und
vereinzelte Fibrillen des Alginates (REM, 1 kV)
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3.2.1.2 Temperatur
Ein wichtiger Parameter der ionotropen Gelbildung ist die Viskosität des Alginatsols. [TK96]
Diese wird u.a. von der Alginatkonzentration und der Temperatur bestimmt. Alginat ist
nicht derart temperatursensibel wie z.B. Gelatine, weshalb es auch als Verdickungsmittel
zur Anpassung der Viskosität z.B. in Eis oder Joghurt eingesetzt wird. [DSS05]
Trotzdem nahm die Viskosität mit steigender Temperatur ab (Abb.3.6(a)). Eine Erhöhung
des Alginatgehaltes führte zu einer höheren Viskosität (Abb.3.6(b)). Nach einer Ultra-
schallbehandlung des Alginatsols zur Homogenisierung nahm die Viskosität ebenso ab
(Abb.3.6(b)). Offenbar ordnete diese Behandlung die Alginatmoleküle oder es kam durch
den Energieeintrag zu Kettenkürzungen, weil die Viskosität dem Molekulargewicht pro-
portional ist. Bei Bestimmung der Viskosität am Alginatsol, vergleichend mit der Ausbil-
dung von Kanalporen im Gel nach der Gelierung mit Ca 2+, wurde ein unterer Mindest-
wert von 100 mPa ⋅ s als Grenze für die Strukturierbarkeit herausgearbeitet.
Der Temperatureinfluss zeigte sich auch in Experimenten, bei denen Hydroxylapatit syn-
chron zur Strukturausbildung gefällt werden sollte (Abb. 3.16). Bei der Variation der Al-
ginatkonzentration (1, 2, 3 푀/표) und Temperatur (22∘C, 37∘C) ließen sich keine Kanalporen
erzeugen, wenn die Temperatur niedrig war und das Sol durch den hohen Alginatgehalt
zu zäh, während sich bei höherer Temperatur keine Kanalporen ausbildeten, wenn die
Alginatkonzentration niedrig war, d.h. das Sol nicht ausreichend viskos.
3.2.1.3 pH-Wert
Bei niedrigerem pH-Wert des Sols vergrößerte sich der mittlere Porendurchmesser der
strukturierten Hydrogele(Abb. 3.5). Dies könnte an der Form der Kette der Alginate lie-
gen. Alginatsole ohne pH-Stabilisierung durch einen Puffer weisen einen pH-Wert von
ungefähr pH5 auf. Bei niedrigerem pH-Wert als dem pK푆 (ca. 3,5) werden die Alginatket-
ten von Wasserstoffionen über Wasserstoffbrückenbindung komplexiert. Deshalb lässt
(a) Ohne und mit Gelatinezugabe (b) Ultraschallbehandlung (100 W)
Abb. 3.6: Einfluss der Temperatur auf die Viskosität des Alginatsols von 1 푀/표 (a) bzw. 2 푀/표 (b)
A퐺 gemessen bei 400 U/min
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(a) Ohne TRIS: ca. 8 mm lange Poren (b) Mit TRIS komplett durchführende Poren
Abb. 3.7: Wachstum der Porenkanallänge ohne bzw. mit Zugabe von 50 mM TRIS in
2푀/표Alginatsol bei pH7 im Vergleich (Stereomikroskop bei 6,5x Vergrößerung)
sich der pH-Wert des Sols auch nicht mit konzentrierter Säure erniedrigen, sondern nur
mit NaOH erhöhen. Um den isoelektrischen Punkt (IEP) des Alginates existieren keine
Abstoßungskräfte, weshalb die Ketten verknäult vorliegen. Bei hohem pH-Wert liegen
sie hingegen gestreckt vor, was die Ordnung durch die eindiffundierenden Kationen –
also die gerichtete ionotrope Gelbildung – erleichtern sollte.
Da sowohl das Alginat als auch das später zusätzlich verwendete Kollagen pH-Wert-
sensible Biopolymere darstellen, wurde zur Stabilisierung des pH-Wertes während der
ionotropen Gelbildung der Puffer Tris(hydroxymethyl)aminoethan (TRIS) eingesetzt. Da-
bei zeigte sich, dass bei Zugabe von 50 mM TRIS zum Alginatsol die Porenkanallänge im
Gelzustand des 2푀/표 Alginatgels vergrößert werden konnte (Abb. 3.7), wobei sich auch
der mittlere Porendurchmesser leicht erhöhte. Die Porenkanäle durchzogen das 1푀/표 Al-
ginatgel mit einer Höhe von 23 ± 1 mm immer vollständig, so dass hier kein Einfluss auf
deren Länge festgestellt werden konnte.
Eine weitere Erhöhung des TRIS-Gehaltes auf 100 mM führte zur Abnahme der Poren-
anzahl und zur Verdopplung des mittleren Porendurchmessers. Ebenso vergrößerte sich
der Zunahmefaktor des Porendurchmessers (obere zu unterer Ebene mit 12 mm Abstand)
mit steigendem Gehalt an TRIS, was unerwünscht ist, weil parallele Poren gleichmäßigen
Durchmessers günstiger für die mechanischen Eigenschaften sowie für das Quell- bzw.
Schwindungsverhalten sind. Somit ließ sich über die Zusatzstoffe auch der Zunahmefak-
tor des Porendurchmessers beeinflussen.
Resultierend aus diesen Untersuchungen wurde eine Konzentration von 50 mM TRIS als
optimal für die ionotrope Gelbildung ermittelt.
3.2.2 Polyelektrolyte
Unterschiedlich geladene Polymere können Komplexe ausbilden und sich so stabilisie-
ren. Die Ladung, d.h die Protonierung der funktionellen Gruppen (Carboxyle, Amine)
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(a) Kollagenfibrillen in Wand (b) Detail aus (a) mit deutlicher Streifung der
Kollagenfibrillen
Abb. 3.8: Porenwand eines Alginat-Kollagen-Scaffolds (H퐺Col) mit 1푀/표 Manugel und 0,5푀/표
fibrilliertem Kollagen
hängt vom pH-Wert ab. Bei pH-Wert 7 ist das Alginat positiv geladen. Polymere kön-
nen auch als Linkermoleküle fungieren, wenn sie Aminogruppen aufweisen und mittels
EDC-Chemie mit den Carboxylgruppen des Alginates zur Amidbindung reagieren.
3.2.2.1 Kollagen Typ I
Dieses Protein ist Hauptbestandteil der extrazellulären Matrix von Knochengewebe. Im
Sinne der Biomimetik und aufgrund der Aminogruppen wäre es erste Wahl zur Stabili-
sierung und Funktionalisierung der Alginathydrogele. Da es sich bei dem Kollagen um
ein großes Molekül handelt, sollte es sich nicht durch Diffusion nachträglich in ein Algi-
natgel inkorporieren lassen. Deshalb wurde es direkt dem Alginatsol zugegeben und die
Strukturausbildung bei seiner Anwesenheit untersucht. Es konnten nur geringe Gehalte
realisiert werden, ohne dass die Porenbildung aussetzte.
Isolierte sphärische anstelle von kanalartigen Poren wurden gefunden, wenn unfibril-
liertes Kollagen Typ I und 1 oder 2푀/표 Alginatsole verwendet wurden. Jedoch führten
Mischungen von 1푀/표 Alginaten mit fibrilliertem Kollagen Typ I z.T. zur Porenbildung,
jene mit 2푀/표 Alginat hingegen nicht. Die stereomikroskopischen Aufnahmen der Längs-
schnitte zeigten parallele Porenkanäle mit Längen größer 10 mm bei Kollagengehalten bis
zu 0,5푀/표. Bei höheren Gehalten von fibrilliertem Kollagen wichen die Porenkanäle von
der Geradlinigkeit ab und verliefen eher zickzackförmig. Mit steigendem Kollagengehalt
sank die Dichte der Poren, ebenso wurden deren Durchmesser größer.
Die Analyse der Wände der Alginat-Kollagen-Scaffolds mit einem Verhältnis von 1 zu
0,5푀/표 zeigte, dass das Kollagen in die Alginatmatrix eingebettet wurde und als Netz-
werk vorlag (Abb. 3.8(a)). Deutlich ließ sich bei den dicken, eingebetteten Fibrillen die
charakteristische Streifung von Kollagen erkennen (Abb.3.8(b)). Somit konnte ein Gehalt
von 0,5푀/표 fibrilliertem Kollagen verwendet werden, um strukturierte Alginat-Kollagen-
Gele mit Porenkanälen größer 10 mm Länge mittels ionotroper Gelbildung herzustellen.
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3.2.2.2 Gelatine
Kleinere Moleküle weist die Gelatine auf. Auch diese wurde dem Alginatsol zugege-
ben und mit diesem der Sol-Gel-Übergang der gerichteten ionotropen Gelbildung durch-
geführt. Der Herstellungsprozess wurde mit der Verwendung von Gelatine aufwendi-
ger, weil diese stark thermosensitiv ist. Somit wurde das Sol im Wasserbad bzw. Wär-
meschrank temperiert, um die Gelatine beim Dispergieren bzw. auch während der 66-
stündigen Strukturierung im flüssigen Zustand zu belassen.
Bei Zugabe von 0,5 푀/표 Gelatine vergrößerte sich der mittlere Porendurchmesser (Abb.
3.9). Der starke Temperatureinfluss auf die Viskosität des Sols während der Strukturie-
rung wurde auch bei der Herstellung der H퐺Gel gefunden (Abb. 3.6(a)). Dieser beein-
flusste die Prozessierung derart, dass im Winter im unklimatisierten Labor die Porenaus-
bildung behindert wurde.
(a) H퐺 1푀/표 (b) H퐺Gel 1푀/표 (c) H퐺 2푀/표 (d) H퐺Gel 2푀/표
Abb. 3.9: Querschnitte getrockneter Hydrogele aus A퐺 ohne bzw. mit Gelatine-Zusatz ((a),(c)
bzw. (b),(d)) in unterschiedlichen Masseverhältnissen dem Alginatsol zugesetzt, im Querschnitt
entnommen nahe der Primärmembran (LiMi)
Die Alginatfibrillen orientieren sich lt. Thiele und Hallich bei der ionotropen Gelbildung
in radialer Richtung in der Ebene rechtwinklig zu der Porenkanallängsachse. [TH57] Diese
Anordnung konnte elektronenmikroskopisch bestätigt werden. Der Blick auf den Quer-
schnitt von Alginat-Gelatine-Scaffolds zeigte ein mehr oder weniger dichtes Netzwerk
aus Fibrillen (Abb. 3.10(b)). Der Blick in radialer Richtung zeigte primär nicht das Netz-
werk, sondern eine dichte Packung von Fibrillenquerschnitten ähnlich einem Holzstapel
(Abb. 3.10(c)).
(a) Porenwand (l.u.), Steg (r.o.) (b) Lateral (c) Radial
Abb. 3.10: Gefügeanalyse der Alginat-Gelatine-Scaffolds (H퐺Gel) nach Gefriertrocknung (ter.
Butanol) mit Blick auf Ebenen rechtwinklig (b) und radial (c) zur Längsachse der Poren (REM,
1 kV, 3 mm)
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Pawar et al. präsentierten unlängst nach Untersuchungen zur Orientierung von Nerven-
fortsätzen auf durch Cu 2+-Ionen strukturierten Hydrogelen [PME
+06], dass auf Alginat-
Gelatine-Hydrogelen längere Fortsätze auswuchsen als auf Scaffolds ohne Gelatine. Die
Dichte der Axone blieb hingegen gleich. [PMC
+11] Der Zusatz von Gelatine zum Alginat
scheint sich in Bezug auf die Zellmaterialwechselwirkung positv auszuwirken.
3.2.2.3 Chitosan
Willenberg et al. publizierten Untersuchungen von Oligochitosan-stabiliserten Alginat-
Scaffolds mit Kanalporen und in vitro-Experimenten mit murinen Stammzellen. [WHM+06]
Diese Polyelektrolytscaffolds verloren jedoch innerhalb von 3 Tagen 25% ihrer Masse,
d.h., sie lösten sich rasch auf. Eine kovalente Vernetzung, aktiviert durch EDC, sollte zu
einer vergrößerten Stabilität führen.
Nach Spülen von Alginathydrogel (H퐺) bzw. Komposite mit HAP (V퐺HAP1푝푢푙푣) mit Oli-
gochitosan (OCL) sowie Vernetzung mittel EDC in 80% Ethanol lagen die Scaffolds deut-
lich gelb gefärbt vor, d.h., dass das gelblich OCL in die alginatbasierten Scaffolds ein-
drang. Vor der EDC-Vernetzung wurde mit einer Ethanolreihe in 4 Schritten das Wasser
ersetzt. Die ersten beiden Lösungen waren noch leicht gelblich. Nach Vernetzung blieb
das Wasser der Spülschritte klar.
Mittels FT-IR-Analyse sollte untersucht werden, ob die Vernetzung von Alginat und Chi-
tosan stattgefunden hatte. Dazu wurden die Ausgangskomponenten und die vernetzten
Scaffolds analysiert. Die Banden der reinen Komponenten überlagerten und verstärkten
sich im gemischten Material (Abb.A.6). Lawrie et al. untersuchten die Wechselwirkung
von Alginat und Chitosan mittels FT-IR und XPS. [LKD
+07] Die für die Amidschwingung
markante Bande bei 1645cm−1 des Chitosans war im Spektrum der Einzelkomponente
aufzufinden. In dem mit OCL gespülten Alginat verschwand diese Bande, es erschien
jedoch eine neue Bande bei ca. 1530 cm−1, welches Lawrie et al. einer partiellen Proto-
nierung des Amids zuschrieben. [LKD
+07] Die von diesen Autoren beschriebene neue Ban-
de bei 1710 cm−1, die aus der Protonierung der Carbonylgruppe des Alginats stammte,
konnte in den in der vorliegenden Arbeit durchgeführten Untersuchungen nicht gefun-
den werden.
Alginat und Oligochitosan wurden mittels EDC-Behandlung vernetzt. Demnach kann
das OCL genutzt werden, um das Alginatnetzwerk zu stabilisieren.
Abb. 3.11: Gelbfärbung der Scaffolds (H퐺) nach Auslagerung in Oligochitosanlösung und Ver-
netzung mittels EDC
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3.3 Verbundwerkstoff aus Biopolymer & Keramik
Zum Tissue Engineering des Knochens ist es zur Verbesserung der Osseointegration
zweckmäßig, die Scaffolds aus Komponenten der extrazellulären Matrix aufzubauen.
Lawson et al. berichten, dass hMSC nicht auf reinen Alginathydrogelen adhärieren und
proliferieren, jedoch dies auf Modifzierungen mit Kollagen bzw. Tricalciumphosphat (TCP)
taten. [LBW
+04]. Das Calciumphosphat Hydroxylapatit (HAP) kann auf unterschiedliche
Weise inkorporiert werden (Abb.3.12).
∙ Nachmineralisierung von Biopolymeren durch Auslagern in ionenhaltigen Lösun-
gen, sogenannte simulated body fluid (SBF)
∙ Fällung von Calciumphosphaten aus dem phosphationenhaltigen Sol synchron zur
Gelbildung durch Ca 2+-Ionen
∙ Zugabe von gefälltem und getrocknetem oder kommerziell erhältlichem HAP-Pul-
ver
∙ Kombination der oben genannten Fälle.
Bei der ersten Variante kann zunächst ein Hydrogel gemäß aller Erfahrung aus der ge-
richteten ionotropen Gelbildung des Alginates hergestellt werden. In einem zweiten Schritt
kann es dann funktionalisiert werden. Bei der Auslagerung verlängern sich die Prozess-
zeiten, es kann zur Kontamination kommen und ggf. ist keine homogene Mineralisierung
des Volmens, sondern nur der äußeren Oberfläche möglich.
Bei der zweiten Methode wird das Ionenprodukt des Soles durch die Zugabe von Phos-
phationen modifiziert, sodass der Prozess der gerichteten ionotropen Gelbildung erneut
optimiert werden muss. Jedoch wird dabei die keramische Phase fein im Gefüge ver-
teilt. Die Zugabe von festen Pulvern im Fall 3 beeinflusst ebenfalls die Porenausbildung
bei dem Sol-Gel-Übergang der ionotropen Gelbildung. Die Prozesszeiten sind für diese
beiden Zeiten kürzer als im Fall der Nachmineralisation.
3.3.1 Nachmineralisierung – Auslagerung des Hydrogels in SBF
Hydrogel-Scaffolds aus Alginat und Chitosan (Typ H퐺OCL) wurden in einer dem Blut
an Ionengehalt nachempfundenen Lösung (engl. Simulated Body Fluid (SBF)) mit einem
eingestellten pH-Wert von pH 7,4 bei 37∘C ausgelagert. Dabei schieden sich heterogen
Calcium-Phosphat-Kristalle primär an der Oberfläche ab. Untersuchungen an Chitosan-
folien zeigten, dass sich bei gleichem Prozedere das Hydroxylapatit nicht nur an der di-
rekt zugänglichen Oberfläche abschied, sondern auch an den inneren Oberflächen zwi-
schen den Biopolymeren. [Sym07] Dieses biomimetische Hydroxylapatit wies sich als na-
nokristallin aus, welches aus zwei Fraktionen von 30 nm langen Plättchen und 6 nm Kör-
nern bestand.
In der Literatur wird von mehreren SBF berichtet [KKS
+90;BT00;OIK+03], die in der Nomen-
klatur durch vorangestellte Kleinbuchstaben unterschieden werden. Hauptunterschied
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Abb. 3.12: Methoden der Mineralisierung
ist der verwendete Puffer (TRIS oder HEPES) sowie die absolute Konzentration (z.B bis
fünffach [BVD
+03;CCX+04]) und jene an Hydrocarbonat und Chloridionen, wobei die Io-
nenkonzentration immer näher dem humanen Plasma angepasst wurde. Die Autoren
versuchten, eine möglichst rasche Mineralisierung mit biomimetischem Hydroxylapa-
tit zu erzielen. Die Aufkonzentration lässt sich jedoch nur durch pH-Wert-Erniedrigung
erreichen, weil sonst bereits Kristalle ausfallen. Anderseits ist pH 7,4 notwendig, um
Hydroxylapatit zu fällen, der mit niedrigerem pH-Wert nicht mehr die Gleichgewichts-
Calciumphosphat-Phase darstellt (Abb.1.11).
Hier wurde in Analogie zur Diplomarbeit von Kristin Symank 2-fach konzentrierte m-
SBF (2x mSBF) nach Oyane et al. [OIK+03] verwendet, weil diese bei Chitosan-Scaffolds zu
einer schnellen Mineralisierung führte (Zusammensetzung siehe Tab.2.2). Die Untersu-
chungen erfolgten an 3D Scaffolds, bei denen das Biopolymer Chitosan inkorporiert und
mittels EDC kovalent gebunden wurde. Die Scaffolds wurden in Ethanol desinfiziert.
Die verwendeten Scaffolds waren während des Auslagerungsversuchs handhabbar, lie-
ßen aber an Festigkeit nach. Das Gefüge wurde mittels REM nach Kritisch-Punkt-Trocknung
präpariert, weil damit das Gefüge am besten erhalten werden konnte (vgl. Kap. 3.3.4.3).
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(a) ohne Auslagerung (b) 7 Tage ausgelagert (c) 14 Tage ausgelagert
(d) Detail aus (c), kugelförmige, mineralische Ablagerung auf
feinem Netzwerk des Alginates 3.13(c)
Abb. 3.13: Rasche Mineralisierung von Alginat-Chitosan-Scaffolds bei Auslagerung in zweifa-
cher mSBF bei 37∘C und Zunahme des Durchmessers der kugelförmigen Ablagerung vom Zu-
stand nach 7 Tagen zu 14 Tagen (REM-Aufnahme mit SE+SEinlens Detektor in Längsbruch auf
Wand der Kanalpore)
Um die Mineralisierung an den Porenkanalwänden zu untersuchen, wurden Längsbrü-
che angefertigt. Das reine Biopolymerscaffold weist einzig ein Netzwerk an Polymer-
strängen auf (Abb. 3.13(a)). Bereits nach 7 Tagen wurden viele nanometergroße runde Ab-
lagerungen an den Wänden der Kanalporen in der Nähe der Stirnflächen gefunden (Abb.
3.13(b)). Ihr Abstand zueinander lag in der Größenordnung von 300 nm. Diese kugelför-
migen Ablagerungen nahmen mit längerer Auslagerung an Größe zu (Abb. 3.13(c)).
3.3.2 Synchronmineralisierung – HAP-Fällung beim Sol-Gel-Übergang
Wurden dem Alginatsol Phosphationen zugesetzt, kam es beim Eindiffundieren der Ca 2+
zeitgleich während des Sol-Gel-Übergangs der ionotropen Gelbildung zum Ausfallen
von Calciumphosphatkristallen. Die Ca 2+ dienten also gleichzeitig zum Gelieren der Al-
ginatketten und auch zur Bildung von Calciumphosphatphase. Das Mineral lag fein ver-
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teilt im Gefüge vor. Durch die Verfahrensweise konnten der Arbeitsgang des nachträgli-
chen Auslagerns in SBF eingespart werden und sowohl die Prozesszeit verkürzt werden,
als auch die Gefahr einer Kontamination verringert werden.
Abb. 3.14: Zunehmende Trübung der Probe
mit steigendem Mineralgehalt, resultierend aus
höher Phosphatpufferkonzentration (links: kein,
Mitte: 10 mM, rechts: 50 mM Natriumphosphat-
puffer)
Mit zunehmendem Phosphatgehalt im Al-
ginatsol nahm die Transparenz der nassen
Gele ab (Abb. 3.14). Außerdem nahm bei
Glühverlustanalyse der anorganische Rück-
stand zu (Atmosphäre= Luft, T= 900∘C, t=
0,5 h). Bei nicht-mineralisierten Calcium-
alginatgelen wurden im Glührückstand die
Reaktionsprodukte der Calciumionen (Cal-
ciumoxid, Calciumcarbonat) als Asche ge-
funden, wohingegen bei HAP-haltigen Gel-
körpern der Glührückstand zusätzlich Calciumphosphat enthielt (Abb.A.7(b)). Damit
ließ sich mittels Glühverlustuntersuchungen der Mineralgehalt gut abschätzen. [DBD
+05]
Bei der Synchronmineralisierung ist der pH-Wert nahe pH 7 zu wählen, sodass HAP ge-
fällt werden kann. Die Analyse des anorganischen Restes nach Ausbrennen (600∘C) der
organischen Phase mittels XRD und FT-IR zeigte, dass es sich bei der gefällten Phase um
HAP handelte. Dabei sind die Peaks im XRD Spektrum verbreitert, was auf Nanokristal-
linität hinweisst. Durch die Mineralisiserung synchron zum Sol-Gel-Übergang kommt es
zum feinen Verteilen von Hydroxylapatit im Gefüge. [DBD
+05]
Die während der Gelbildung ausgefällte nano-HAP-Phase lagert sich offenbar im Volu-
men der Alginatmatrix ein (Abb.3.15(a)) und bewirkt die Steigerung der Steifigkeit der
Scaffolds von ca. 17%. [DBD
+05] Durch die Wahl der Prozesstemperatur (22 vs. 37∘C) und
Alginatkonzentration (1, 2, 3푀/표) konnten mineralisierte Hydrogele unterschiedlichen
Porendurchmessers und verschiedener Porendichte hergestellt werden (Abb.3.16), wo-
bei sich letztlich der Einfluss der Viskosität zeigte. Bei 22∘C und 3푀/표 war das Alginatsol
offenbar zu zäh, sodass sich keine Porenkanäle ausbildeten. Bei 37∘C und nur 1푀/표 lag
das Sol offenbar zu flüssig vor, sodass sich ebenso keine Porenkapillaren ausbildeten. Mit
zunehmender Konzentration des Alginats A퐺 bzw. der Temperatur zeigten sich weniger
dicht angeordnete Porenkanäle bzw. wurden diese größer.
Der mineralische Gehalt des Knochens, d.h. das Verhältnis an- zu organischer Kompo-
nente, konnte für die Scaffolds mit knapp 1:1 bei dieser Methode nicht erreicht werden
(Abb.3.17). Deshalb sollte die Strategie der Pulverzugabe und -technologie verfolgt wer-
den.
3.3.3 Keramische Technologie – Schlicker aus Alginat & HAP-Pulver
Die Alginat-HAP-Scaffolds sollten eine knochenähnliche Zusammensetzung bekommen,
wodurch ihre Festigkeit zunehmen sollte. Dies war jedoch weder mit Nach- noch Syn-
chronmineralisierung allein zu erreichen. Deshalb wurde HAP in Pulverform dem Algi-
natsol zugegeben, wobei zunächst 1푀/표 gewählt wurde.
58 KAPITEL 3. RESULTATE & DISKUSSION
(a) Mineralisiertes Alginatnetzwerk (b) HAP-Minerale im Alginatnetzwerk
Abb. 3.15: Feinverteilter nanokristalliner Hydroxylapatit das Alginatnetzwerk dekorierend nach
Synchronmineralisierung (Alginatsol mit Phosphatpuffer, V퐺HAP푠푦푛푐)
(a) 1푀/표 bei 22∘C (b) 2푀/표 bei 22∘C (c) 2푀/표 bei 37∘C (d) 3푀/표 bei 37∘C
(e) 1푀/표 bei 22∘C (f) 2푀/표 bei 22∘C (g) 2푀/표 bei 37∘C (h) 3푀/표 bei 37∘C
Abb. 3.16: Einfluss der Temperatur auf die Strukturausbildung bei unterschiedlichen Alginatge-
halten im Quer- und Längsschnitt, geliert bei pH=7,4, V퐺HAP푠푦푛푐 unter Zugabe von 50 mM TRIS
und 10 mM Phosphatpuffer
Die Glühverlustanalyse (Abb.3.17) zeigte, dass sich mit diesem Weg der Gehalt an mi-
neralischer Phase enorm steigern ließ. Der knapp 10% Calciumphosphatanteil, erreicht
durch Synchronmineralisierung, wurde bei 1푀/표 (im Alginatsol) Pulverzugabe auf 35%
erhöht (Abb.3.17, hell- bzw. dunkelblau). Der in diesem Diagramm grün dargestellte An-
teil basiert auf der Phase, die sich beim Ausheizen während der Glühverlustanalyse aus
den Alginat-komplexierenden Calciumionen bildet. Diese Ca 2+ reagieren beim Erhitzen
mit den Reaktionsprodukten der ausbrennenden organischen Phase offenbar zunächst zu
CaCO3 (Abb. A.7(b) oberes Spektrum) und mit höheren Temperaturen (ca. 1000
∘C siehe
Abb. 3.61(b)) zu CaO. Bei der Betrachtung wurde der gesamte, durch Glühverlust be-
stimmte, anorganische Anteil um diese ca. 11% Mineralgehalt bzgl. des Alginatgehaltes
abgezogen.
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Abb. 3.17: Änderung des Feststoffgehaltes durch Synchronmineralisierung oder Zugabe von
HAP Pulver zu 2 푀/표 Alginaten (Glühverlustanalyse)
Die Zugabe von HAP-Pulver zum Alginatsol verringerte den Porendurchmesser im Gel.
Wie bereits an den Hydrogelen H퐺 und H푀 ohne keramische Phase zu sehen, zeig-
ten Manucol-basierte Scaffolds mit dem hohen Manuronsäureanteil des Alginates stets
größere Porendurchmesser (Abb. 3.18) als ihre Pendants, hergestellt auf Manugel-Basis
(hoher Guluronsäuregehalt), wobei dieser Trend auch bei Synchronmineralisierung oder
Einbringen von keramischem Pulver zu beobachten war. Die Zugabe des HAP-Pulvers
zum Alginatsol beeinflusste kaum den mittleren Porendurchmesser, aber verringerte die
Porenanzahl im strukturierten Gel V퐺HAP1푝푢푙푣 bzw. V푀HAP1푝푢푙푣, d.h. vergrößert ihren
Abstand zueinander (Abb.3.18(c),(f)). Jedoch wurde der Porendurchmesser durch das
parallele Fällen von HAP während des Sol-Gel-Übergangs (Manugel-basierende V퐺HAP푠푦푛푐
Abb.3.18(b), Manucol-basierende V푀HAP푠푦푛푐 (e)) verkleinert. Das HAP Präzipitat scheint
als Keim für die Porenausbildung zu dienen. Dabei dienen die Ca 2+ sowohl als gelbil-
dendes Ion als auch als Reagenz für die Fällung, verhinderten aber nicht gänzlich die
Porenkanalausbildung.
Die Manucol-basierten Scaffolds wiesen die größeren Porenkanäle verglichen mit den
manugelbasierten auf. Leider waren die Manucol-basierten Verbundwerkstoffscaffolds
in keinem der nachfolgend erprobten Modifikationen auch unter Zellkulturbedingungen
über längere Zeit stabil. Somit wurden die Verbundwerkstoffscaffolds auf Manugel-Basis
weiterentwickelt.
3.3.4 Verbundwerkstoff mit großer HAP-Menge
Um sich an das Verhältnis von an- zu organischer Phase im Knochen zu nähern, sollte
noch mehr HAP-Pulver dem Alginatsol zugesetzt werden. Um die Festigkeit zu steigern,
könnte auch der Biopolymergehalt erhöht werden. Neben dem Alginat wurde Gelatine
als denaturiertes Kollagen mit 1푀/표 in die Struktur eingefügt. In in vitro-Vorversuchen bil-
deten humane Stammzellen (hMSC) bei Besiedlung auf reinen Alginathydrogelscaffolds
ein Aggregat aus vielen Zellen in kugeliger Form. Es wurde vermutet, dass die Zellen
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(a) H퐺 (b) V퐺HAP푠푦푛푐 (c) V퐺HAP1푝푢푙푣
(d) H푀 (e) V푀HAP푠푦푛푐 (f) V푀HAP1푝푢푙푣
Abb. 3.18: Einstellung der Porendurchmesser durch (horizontal) Wahl des Alginates Manugel
(oben) oder Manucol (unten) sowie (vertikal) ohne (links) Mineral, synchronmineralisiert (Mitte)
oder mit HAP-Pulver-Schlicker (rechts)
nicht adhärierten, d.h. keine Interaktionspunkte ausbilden können, was auch Rowley et
al. für Myoblasten fanden. [RMD99] Alginathydrogele wurden zur Verbesserung der Adhä-
sion von Zellen mit RGD-Peptiden [RM02], Laminin [PME
+06], Fibronectin ohne [MWT03] oder
kombiniert mit Matrigel [YJL
+10] beschichtet.
Biohybride aus Alginat-Kollagen-Calciumphosphat wurden über Gefriertrocknung her-
gestellt und als Substrate [LBW
+04] für Zellen oder als Scaffold [ZFZCH03] untersucht. Fibril-
liertes Kollagen behinderte aber die Porenkanalausbildung, weshalb Gelatine als dena-
turiertes Kollagen genutzt wurde. Diese könnte den Zellen neben den nanokristallinen
HAP-Partikeln Adhäsionspunkte bieten. Pawar et al. untersuchten das Auswachsen von
Neuriten des peripheren Nervensystems im Spinalganglion an Alginat-Gelatine-Hydro-
gel-Scaffolds mit Kanalporen und fanden längere Axone im Fall der Scaffolds mit Gelati-
ne verglichen mit jenen ohne diese. [PMC
+11] Außerdem könnten die Aminogruppen mit
den Carboxylgruppen, aktiviert durch EDC und unterstützt durch NHS [RMD99;KEK
+00],
das Alginatnetzwerk kovalent über Amidbindungen vernetzen [SHC
+99;BJ05] und somit
dem Biopolymernetzwerk Stabilität verleihen. EDC wurde von Sung et al. für die Vernet-
zung von Alginat mit Gelatine als Variante mit geringer Zytotoxizität empfohlen. [SHC
+99]
3.3.4.1 Beeinflussung der Porenstruktur
Zunächst wurde der Einfluss der Gehalte an Alginat (Abb. 3.19) und HAP-Pulver (Abb.
3.20) sowie der Konzentration des Gelelektrolyten (3.21) auf die Porenausbildung unter-
sucht. Für alle drei Parameter gilt, dass mit steigender Konzentration der Porendurch-
3.3. VERBUNDWERKSTOFF AUS BIOPOLYMER & KERAMIK 61
messer abnahm (Abb. 3.22). Mit Variation der Konzentration des Alginatsols änderte
sich der mittlere Porendurchmesser des untersuchten Kompositgels am stärksten. Am
wenigsten sensibel reagiert das System bei der Ausbildung der Porenkanäle auf Konzen-
tration der Elektrolytionen Ca 2+.
(a) 0,5 Ma.-% Alginat MG (b) 1 Ma.-% Alginat MG (c) 1,5 Ma.-% Alginat MG
Abb. 3.19: Beeinflussung der Porenanordnung und des Porendurchmessers bei unterschiedli-
chen Konzentrationen des Strukturierungspolymers Alginat (1 Ma.-% HAP, 0,5 M CaCl2); Abbil-
dung inkl. mittlerer Porendurchmesser
(a) 1 Ma.-% HAP (b) 2 Ma.-% HAP (c) 3 Ma.-% HAP
Abb. 3.20: Beeinflussung des Porendurchmessers im Verbundwerkstoff nach Strukturierung bei
unterschiedlichen Gehalten von HAP-Pulver im Alginatsol (1 Ma.-% Alginat, keine Gelatine, Ge-
liermittel: 0,5 M CaCl2)
(a) 0,5 M CaCl2 (b) 1 M CaCl2 (c) 1,5 M CaCl2
Abb. 3.21: Beeinflussung der Porenanordnung im Querschnitt bei unterschiedlichen Konzentra-
tionen des Geliermittels zur Überschichtung (0,5 Ma.-% Alginat, 1 Ma.-% HAP); Abbildung inkl.
mittleren Porendurchmesser
Die von Thiele beschriebene Abhängigkeit vom Elektrolyten, die für Hydrogel, über-
schichtet mit Cu-Ionen-haltiger Lösung, nur bis 1 N und für Ca-Elektrolyt schwer inden-
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(a) Größte Variation durch Alginatgehalt (b) Pulver mehr als Ca 2+-Konzentration
Abb. 3.22: Beeinflussung des mittleren Porendurchmessers durch die Konzentrationen an Algi-
nat, HAP-Pulver und Calciumionen des Elektrolyts
tifizierbar aber bis 0,25 N auftrete, [TH57] wurde bei der Verwendung des Alginatsols mit
keramischem Pulverzusatz zwischen 0,5 und 1,5 M deutlich beobachtet (Abb. 3.21 und
Abb.3.22). Als Optimum zwischen Porenkanaldichte und -durchmessergröße wurde 1 M
CaCl2 favorisiert (Abb. 3.21(b)).
3.3.4.2 Knochenähnliche Zusammensetzung mittels Zusatz von HAP-Pulver
Knochen weist ein Masseverhältnis der an- zu organischen Komponenten von 70:30 auf.
Angelehnt daran wurde das Biopolymer-HAP-Verhältnis gewählt. Da die Entwicklung
der Scaffolds iterativ mit recht langen Optimierungszyklen geschah, soll in diesem Ab-
schnitt der Typ Verbundwerkstoff vorgestellt werden, mit dem die zielführendsten Un-
tersuchungen durchgeführt wurden. Dabei wurden Alginat und Gelatine (je 1푀/표) zu
gleichen und HAP mit 4 Teilen (V퐺HAP4푃Gel) verwendet, wobei sich das An- zu Organik-
Verhältnis auf 33:66 belaufen sollte. Die Glühverlustanalyse ergab eine Zusammenset-
zung von ca. 79:21 von an- zu organischem Gehalt (Tab.3.4). Somit enthielt dieser Scaf-
foldtyp etwas mehr als beabsichtigt an keramischer Komponente. Das Alginat verbrennt
nicht rückstandsfrei bei der Glühverlustanalyse (Abb.3.17). Dies könnte auf der Anwe-
senheit der Ca 2+-Ionen beruhen, die das Alginat gelieren und während der Glühverlust-
anlyse zu anorganischen Substanzen umgesetzt werden (Abb.A.7(b)).
Der Scaffold Typ V퐺HAP4푃Gel zeigte einen durchgehenden Porenkanalverlauf über die
gesamte Scaffoldhöhe von 23 mm nach der Herstellung (Abb. 3.23(a). Die Poren waren
gleichmäßig über den Querschnitt des Scaffolds verteilt (Abb.3.23(b)). Die Bildanalyse
ergab eine Verteilung der Porendurchmesser auf beiden Stirnseiten (Abb.3.23(b)), wobei
sich die mittleren Werte auf 91±32휇m bzw. 44±14휇m für die Unter- bzw. Oberseite der
Scaffolds beliefen (Abb.3.23(c)). Die Scaffolds wiesen eine Porendichte von 30±13 bzw.
109±50 Poren/mm2 auf.
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(a) Porenkanäle (b) Stirnflächen
(c) Häufigkeitsverteilung
Abb. 3.23: Porenkanäle im Längsschnitt (a) bzw. auf beiden Stirnflächen (b) inkl. Verteilung der
Messwerte für den Porendurchmesser (c) des intensiv untersuchten Scaffold Typs V퐺HAP4푃Gel
Die Zunahme des Porendurchmessers mit vergrößertem Abstand von der Primärmem-
bran, d.h. Ober- zu Unterseite der Scaffolds, wurde bereits von Thiele beschrieben [Thi67b].
Demnach sollte sich auch die Porosität mit dem Abstand ändern. Mittels 휇CT wurde
das gesamte Volumen einer kleinen Probe ((Ø= h= 4 mm)) eines V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds
nach Gefriertrocknung zerstörungsfrei untersucht. Es zeigte sich eine geringe Änderung
der Makroporosität von 20% zu 30% im Querschnitt von der Oberseite nahe der Pri-
märmembran zur Unterseite (Abb. 3.24). Der mittlere Porendurchmesser änderte sich bei
dieser Probe geringer Höhe von 60 auf 80휇m von der Ober- zur Unterseite. Demnach
müsste sich die Porosität über die Querschnitte bei gleichbleibender Porenanzahl aber
verdoppeln. Bei der Analyse des CT-Stacks wurde gefunden, dass sich die parallelen
Porenkanäle vereinigen (Abb. 3.24(c)), die Anzahl verringerte und die Porosität nahezu
konstant über die Höhe des Probenzylinders blieb.
Die Makroporen bestimmen nur einen Teil der Porosität, der hier für die Zellbesiedlung
genutzt werden sollte. Die Wandungen bestanden aus dem mit Keramikpartikeln ver-
stärkten porösen Biopolymernetzwerk. Bezieht man die Masse der getrockneten Proben
auf ihr Volumen und vergleicht diese reale Dichte mit der theoretischen Dichte, die die
Glühverlustanalyse mit berücksichtigt, dann weisen die V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds eine Po-
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(a) Kleine Porendurchmesser (b) Größere Poren (c) 3D: Porenkanäle (blau)
Abb. 3.24: Querschnitte (a) nahe der Primärmembran und (b) 4 mm entfernter sowie (c) Falsch-
farbendarstellung der sich z.T. vereinigenden Porenkanäle (Sternchen) herausgelöst aus Volumen
einer 휇CT- Aufnahme von gefriergetrockneten V퐺HAP4푃Gel (An-/Organik-Ratio 66:33) nach Lö-
sungsmittelaustausch zu ter. Butanol
rosität von 63% auf. Somit beträgt die Fraktion der Poren im Mikrometerbereich ca. 38%,
welche für die Diffusion von Botenstoffen und Nährstoffen zwischen den Porenkanälen
wichtig ist.
3.3.4.3 Einfluss des Trocknens
Die soeben erwähnte Trocknung der hydrogelartigen Verbundwerkstoffe wurde ange-
strebt, um eine spätere Sterilisation mittels Gamma-Bestrahlung zu gewährleisten. Dar-
über hinaus ist das Trocknen wichtig, um mittels Wärmebehandlung keramische Scaf-
folds herstellen zu können (Abs.3.4). Auch wäre die Handhabbarkeit eines potentiellen
Produktes im medizinischen Alltag damit verbessert.
Für das Tissue Engineering sollten die Poren einen Durchmesser größer 100휇m, zumin-
dest aber größer 80휇m aufweisen. Dieses trifft für die ungetrockneten Verbundwerkstof-
fe zu. Durch die Trocknung kommt es jedoch zur Schrumpfung. Somit wurden zunächst
Verfahren verwendet, die die Dimensionen nahezu erhielten. Andererseits muss bei ke-
ramischen Scaffolds die Schrumpfung über die gesamte Prozesskette verteilt werden,
damit Risse bei der Wärmebehandung bzw. beim Sintern vermieden werden. [DTM02]
In der Literatur wird die Lyophilisation (Gefiertrocknung, Sublimation des Eises) oft zur
Erzeugung von Poren u.a. bei Kollagenschwämmen genutzt. [TCL
+03;GKSP04;GWS+08] Dabei
werden wässrige Lösungen mit Polymeren/Proteinen eingefroren, wobei die Eiskristalle
diese verdrängen und Poren bilden, und das Eis bei Unterdruck sublimiert. Der Wasser-
dampf kondensiert an gekühlten Rohren des Trockners.
In 휇CT-Aufnahmen wurde sichtbar, dass die Eiskristalle die Struktur der Alginat-Gelatine-
HAP-Scaffolds (38% keramischer Phase) zerstörten (Abb. A.9, gut sichtbar in A.9(b)).
Khan und Mann et al. berichten, dass Säure- und Aceton-gespülte Alginathydrogele nach
Einfrieren im Gefrierschrank eine porösere und gestörtere Wandung zeigten, wohinge-
gen in flüssigem Stickstoff schockgefrorene Gele eine glatte aufwiesen. [KWP
+09] Das wür-
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(a) Zuschneiden + Schrumpfung (b) Minimierung des Verzugs durch Stützung
Abb. 3.25: Prozesskette zur Herstellung des Verbundwerkstoffs mittels acetongestützter Luft-
trocknung; (a) Änderung der Abmaße während der Prozessierung nach erfolgter Gelbildung bis
zum trockenen Zustand und (b) Verdunstungstrocknung zwischen zwei Quarzfritten zur Mini-
mierung des Verzugs
de die Hypothese der Zerstörung durch Eiskristalle unterstützen, weil bei rascher Erstar-
rung nur kleine Eiskristalle entstehen, die die Wandung nicht intensiv zerstören. Dittrich
et al. diskutieren hingegen die hohe Oberflächenspannung des Wassers und die großen
Kapillarkräfte. [GWD
+02]
Somit musste ein anderes Lösungsmittel gefunden werden. Das Lyophilisieren funktio-
niert, weil Wasser eine negative Sublimationsenthalpie aufweist und die Scaffolds bei der
Trocknung weiter gekühlt werden, somit gefroren blieben. Ebenso weist tertiäres Butanol
eine solche auf. Nach Lösungsmittelaustausch konnte die Porenstruktur erhalten werden
und die Wandungen wurden rissfrei vorgefunden (Abb.A.10(b)). Die Porenkanäle konn-
ten im CT-Volumen gut nachverfolgt werden und wiesen glatte Wände sowie runde Po-
ren im Querschnitt auf (Abb.A.10(c)). Ebenso war die mesoskopische Form stabil und
nicht sanduhrförmig aufgrund unterschiedlichen Schrumpfens.
Eine alternative Methoden zur Trocknung mit geringer Schrumpfung ist die Kritisch-
-Punkt-Trocknung bzw. überkritische Trocknung, bei der sowohl große Kapillarkräfte
als auch Eiskristalle vermieden werden. Dabei wird nach Lösungsmittelaustausch das
Wasser zu Ethanol oder Aceton und dieses wiederum gegen Kohlendioxid ausgetauscht.
Erstere sind unbeschränkt mischbar mit Wasser, letzteres mit den beiden organischen Lö-
sungsmitteln. Der kritische Punkt von CO2 liegt bei 31
∘C und ca. 73,8 bar. Diese Methode
ist arbeitsintensiver als Gefriertrocknen, speziell durch die kleine Probenkammer. Jedoch
wurde sie zur Anfertigung von Präparaten zur Charakterisierung im REM genutzt, weil
sich mit ihr zum einen ein weniger beeinflusstes Gefüge der reinen Scaffolds abbilden
ließ und zum anderen mit dieser Methode auch die Morphologie und Verteilung von auf
Scaffolds adhärenten und fixierten Zellen nach den Zellkulturuntersuchungen bestimmt
werden konnten.
Für große Probenmengen und Dimensionen der Scaffolds wurde die Lufttrocknung nach
Lösungsmittelaustausch zu Aceton favorisiert. Dabei kam es allerdings zur größeren
Schrumpfung der Scaffolds (Abb. 3.25(a)) und somit Verkleinerung der Porendurchmes-
ser. Verzug der Scaffolds konnte vermieden werden, indem die Proben zwischen 2 Fritten
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Tab. 3.3: Schrumpfung der V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds nach unterschiedlicher Trocknung be-
zogen auf initiale Abmaße von 16 mm im Durchmesser und 10 mm in der Höhe
Art der Trocknung Gefriertrockung Kritischpunkttrockung Lufttrocknung
Lösungsmittel tertiär Butanol Ethanol Aceton
Schrumpfung 53% 69% 92 %
o.ä. (Tonplatten) platziert wurden (Abb. 3.25(b)). Die Probe war trocken, wenn sie beim
Sturz aus geringer Höhe auf dem Glasboden der Trocknungsschale ein klirrendes Ge-
räusch verursachte und nicht mehr dumpf klang.
Die V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds schwanden infolge der unterschiedlichen Trockenmethoden
in verschiedenem Maße (Tab.3.3). Dabei verhielten sich die Richtungen in Höhe und
Durchmesser etwa gleich, d.h., dass trotz der Kanalporen kein anisotropes Verhalten vor-
lag.
Die unterschiedliche Kompaktierung infolge der Trocknung spiegelte sich im Gefüge wi-
der (Abb. 3.26). Das Gefüge der Scaffolds nach Gefriertrocknung (Butanol) wie auch je-
nes der mittels Kritisch-Punkt-Trocknung entwässerten wiesen im Querschnitt deutlich
HAP-Partikel auf, die in eine Alginatmatrix eingebettet waren („Fäden“ auf (Abb. 3.26(a)
und 3.26(c)). Dies war bei den gefriergetrockneten Scaffolds (Abb. 3.26(b)) deutlicher als
bei den kritisch Punkt getrockneten (Abb. 3.26(d)) auch im weniger vergrößerten Längs-
bruch zu erkennen. Nach acetongestützter Lufttrocknung waren im Gefüge der Scaffolds
in gleichen Vergrößerungen weder im Quer- noch im Längsbruch Alginatfasern ersicht-
lich (Abb. 3.26(e) und 3.26(f)).
Abb. 3.27: Weniger Schrumpfung des
gefrier- als des luftgetrockneten Scaf-
folds V퐺HAP4푃Gel
Dies war auf die große Schrumpfung bei den Scaf-
folds bei der Lufttrocknung durch Acetonverduns-
tung zurückzuführen (Abb.3.27), die als positiver
Aspekt zur Ausbildung von stabilen Verbundwerk-
stoffscaffolds führte, was sich sowohl in Auslage-
rungsversuchen in DMEM als auch in der prakti-
schen Handhabung als Scaffolds mit Zellen bestä-
tigte.
Als Modell (Abb.3.28) wird angenommen, dass die
Schrumpfungskräfte derartig groß sind, dass die
Partikel sich nicht nur berühren, sondern verzahnt werden. Die Reibungskräfte führen
zur vergrößerten Festigkeit. Bei der Trocknung werden die Alginatketten in den Zwi-
schenräumen eingesperrt. Bei erneuter Befeuchtung quellen die Alginatketten und üben
auf die Partikel eine Kraft aus, wobei die Reibungskräfte zusätzlich überwunden werden
müssen.
Bei der Aceton-Luft-Trocknung konnte durch ein leichtes Erhöhen der Umgebungstem-
peratur die Trockungszeit verkürzt werden. I.A. wurde bei Raumtemperatur getrocknet.
Es stellte sich heraus, dass die Alginat-Gelatine-HAP-Scaffolds mit zunehmender Trock-
nungstemperatur eine höhere Druckfestigkeit aufwiesen (Abb. 3.29).
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(a) HAP eingebettet in Polymernetzwerk (b) Sichtbar selbst bei kleinerer Vergrößerung
(c) HAP eingebettet in Alginatnetzwerk (d) Polymernetzwerk nicht mehr vereinzelbar
(e) Keine Alginatfasern sichtbar (f) Verzahnte HAP-Partikel
Abb. 3.26: Einfluss auf die Gefügeausbildung durch die Trocknungsverfahren (oben: Gefrier-
trocknung , Mitte: Kritisch-Punkt-Trocknung bzw. unten: Lufttrocknung) mit jeweiligem Lö-
sungsmittelaustausch (ter. Butanol, Ethanol bzw. Aceton) im Querschnitt (a,c,e; 2000x) bzw.
Längsschnitt (b,d,f; 500x), untersucht mittels REM
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Abb. 3.28: Modell zur Gefügeausbildung durch Aceton-Luft-Trocknung
Abb. 3.29: Festigkeitssteigerung der
Alginat/Gelatine-HAP-Scaffolds nach Aceton-Luft-
Trocknung durch erhöhte Trocknungstemperatur
Dies unterstützte die Hypothese der Ver-
zahnung der HAP-Partikel, weil aus der
höheren Temperatur bei der Trocknung
eine schnellere Trocknung, d.h. Schrump-
fungsrate, resultierte und die HAP-Par-
tikel damit stärker verzahnt wurden. Die
Druckversuche wurden nicht mit tro-
ckenen, sondern mit rehydrierten Scaf-
folds durchgeführt, die nicht sterilisiert
wurden und die vor dem Druckversuch
für 4 h in Zellkulturmedium bei 37∘C
inkubiert wurden. Die getrockneten Scaf-
folds gelangen sowohl bei der in vitro-
Kultivierung und Evaluierung der Bio-
kompatibilität als auch der in vivo-Im-
plantation in Kontakt mit Flüssigkeit.
Aber welche Flüssigkeit ist für die Beurteilung während der Materialentwicklung die
geeigneteste?
Im Körper kommt das Implantat in Kontakt mit Blut, welches bei Verlassen des durch
Endothelzellen ausgekleideten Raums gerinnt. Es ist deshalb außerhalb des Organismus
bzw. bei Abwesenheit von Endothelzellen nicht als Auslagerungsmedium für die Beur-
teilung von z.B. des Quellverhaltens oder der Stablität der Scaffolds geeignet. Techno-
logisch ist Wasser am einfachsten handhabbar. Den physiologischen Bedingungen am
nächsten kommen simulierte Körperflüssigkeit (SBF) bzw. Zellkulturmedium (DMEM).
Während SBF das Blut hinsichtlich des Ionengehalts nachahmt, sind dem DMEM noch
Proteine, ggf. Zucker, zugesetzt, weshalb es auch idealer Nährboden für Mikroorganis-
men ist. Auch die erhöhte Temperatur von 22∘C (Raum) auf 37∘C (Körper) begünstigt
Keimwachstum. Somit mussten die Scaffolds auch im Hinblick auf einen Einsatz als Im-
plantat sterilisiert werden, wozu zunächst Gamma-Bestrahlung genutzt wurde.
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Abb. 3.30: Änderung der Festigkeit bei Aus-
lagern von gefriergetrockneten, 훾-Strahlung-
sterilisierten Scaffolds in unterschiedlichen Me-
dien
Gefriergetrocknete (ter.-Bu) Verbundwerk-
stoffscaffolds (mit 6푀/표 HAP im Schlicker)
wurden nach Sterilisierung durch Gamma-
strahlung für 3 Tage in Wasser, SBF oder
DMEM ausgelagert. [DDB
+07] Jedes Medium
reduzierte die Festigkeit in unterschiedli-
chem Maße. Während die Scaffolds, die in
Wasser eingelegt wurden, ihre Festigkeit
behielten, erweichten die in SBF oder DMEM
eingelegten Scaffolds (Abb. 3.30). Gelins-
ky et al. zeigten, dass mineralisierte Kolla-
genschwämmchen nach Konditionierung
für 24 h in Wasser bzw. SBF in letzterem
eine um 18% geringere Druckfestigkeit bei 20% Stauchung aufwiesen. [GWS
+08]
Die Festigkeit bei 20% Stauchung fiel bei den in SBF-eingelegten um Faktor 2,2, bei jenen
in DMEM um Faktor 3,7. SBF weist Phosphationen auf, welche die gemäß dem Egg-Box-
Modell das Alginat gelierenden Ca 2+-Ionen herauslösen und mit diesen zusammen als
Mineral ausfallen können. Zumindest kann das Alginatnetzwerk aufgelöst werden, d.h.,
die Struktur degradiert. DMEM beinhaltet zusätzlich das Protein Albumin, welches für
den Calciumtransport in vivo zuständig ist, somit ebenso eine hohe Affinität zu Ca 2+-
Ionen aufweist, weshalb an Scaffolds, die in DMEM ausgelagert wurden, ein stärkerer
Rückgang der Stabilität beobachtet wurde. Die ermittelten Druckspannungen waren für
die gefriergetrockneten Scaffolds im zehner Kilopascalbereich auf recht niedrigem Ni-
veau, verglichen mit den luftgetrockneten (Abb.3.29), letztere waren jedoch ohne Sterili-
sation per Gammastrahlung getestet worden.
Um den Rückgang der Festigkeit zu verlangsamen, wurde ermittelt, ob eine in das Scaf-
fold eingebrachte Ca 2+-Quelle die Stabilität der Scaffolds fördern könnte. Dazu wurden
neben Verbundwerkstoffscaffolds mit HAP- (V퐺HAP4푃Gel) auch solche mit TCP-Pulver
(V퐺TCP4푃Gel) hergestellt (Abb.3.31). Diese Calciumphosphatphase weist bei physiolo-
gischem pH-Wert eine größere Löslichkeit auf, wohingegen HAP die stabilere Phase ist.
Die temporär freigesetzten Ca 2+ könnten das Alginat erneut gelieren. Die Scaffolds wur-
den gefrier- und luftgetrocknet, auch weil mit diesen beiden Verfahren gleichzeitig viele
Proben hergestellt werden konnten.
Die gefriergetrockneten Scaffolds setzten innerhalb der ersten Woche viel Ca 2+ frei (Abb.
3.32(a)), wobei dies in der kumulativen Darstellung (Abb. (b)) besonders deutlich zu er-
kennen war. Im Diagramm lagen nicht die gleichfarbigen (Material), sondern die gleich
dunklen (Trocknungsart) Graphen übereinander. Die maximale Freisetzung wurde für
die gefriergetrockneten Scaffolds am Tag 5 bzw. für die HAP- bzw. TCP-haltigen Proben
ermittelt. Hunt et al. fanden an Alginatbeads innerhalb der ersten vier Tage die größte
Freisetzung von Ca 2+-Ionen mit einer um 7-fach erhöhten Konzentration, die nach 11
Tagen den Basiswert annahm. [HSG
+10] Bei den gefriergetrockneten Kompositen wurde in
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(a) V퐺HAP4푃Gel (b) V퐺TCP4푃Gel
Abb. 3.31: Porenanordnung der getrockneten Scaffolds bei Verwendung von HAP- oder TCP-
Pulver als keramische Phase
der vorliegenden Arbeit das 5- bis 6-fache am Tag 5 und 7 bestimmt (Abb.3.32(b)). Für
die luftgetrockneten Scaffolds lag das Maximum am Tag 17 auch auf einem niedrigeren
Niveau. Die Art des Calciumphosphatpulvers beeinflusste die Ca 2+-Freisetzung offenbar
nicht, weil für beide ähnliche Releasekurven gefunden wurden.
Zellen sind Ca 2+- sensitiv, wobei Osteoblasten einen recht hohen Gehalt, verglichen zum
Medium oder Blut, tolerieren. Jedoch wird derzeit auch intensiv die Signalwirkung des
Ca 2+-Gehaltes auf Osteoblasten [BFG
+12] untersucht. Barradas et al. verglichen Osteoblas-
ten, die in Basismedium (1,8 mM) und solche, die in Medium mit 7,8 mM Ca 2+ kultiviert
wurden. [BFG
+12] Diese Autoren beobachteten eine stärkere Proliferation und Spreitung
von Zellen, die der höheren Ca 2+-Konzentration ausgesetzt waren.
Im Druckversuch dieser unterschiedlich getrockneten Kompositscaffolds V퐺HAP4푃Gel
und V퐺TCP4푃Gel wurde festgestellt, dass einzig das an Luft getrocknete V퐺HAP4푃Gel
stabil blieb, während die anderen 3 Scaffoldtypen rasch erweichten (Abb. 3.33). Die Pro-
(a) Absolut (b) Kumulativ
Abb. 3.32: Calciumfreisetzung der Verbundwerkstoffscaffolds Alginat/Gelatine mit HAP- oder
TCP-Pulver (V퐺HAP4푃Gel (blau) und V퐺TCP4푃Gel (grün)) nach Luft- bzw. Gefriertrocknung
mit jeweiligem Lösungsmittelaustausch zu Aceton (hell) bzw. Butanol (dunkel) und Sterilisation
mittels 훾-Strahlung
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Abb. 3.33: Erweichung der Verbundwerkstoffscaffolds mit HAP (blau) bzw. TCP (grün) nach
Sterilisation durch 훾-Strahlung in Argonatmosphäre und Auslagerung in DMEM, ermittelt im
Drucktest
ben wurden über 4 Wochen in DMEM im Brutschrank ausgelagert. Die Idee der Stabili-
sierung der Verbundwerkstoffscaffolds mit einer Ca 2+-freisetzenden Pulverquelle wurde
nach dieser Untersuchung verworfen. Offenbar wurde durch die Verwendung von TCP-
Pulver keine Stabilisierung der Proben erreicht.
Die Schrumpfung der Verbundwerkstoffscaffolds während der Trocknung und somit of-
fenbar die Verzahnung der HAP-Teilchen scheint wichtig zur Herstellung stabiler Ver-
bundwerkstoffscaffolds des hier untersuchten Typs mit Gelatine zu sein. Die Morpholo-
gie des TCP-Pulvers und das Gefüge der Scaffolds wurden nicht näher untersucht, weil
dieser Typ Scaffold bei der Materialentwicklung keinen Fortschritt brachte.
Es konnte gezeigt werden, dass für die Evaluierung der Handhabbarkeit und Stabilität
von Biomaterialien neben der Zusammensetzung und des Prozessings auch die Unter-
suchungsmethodik und die Wahl des Auslagerungsmediums und -zeit von Bedeutung
sind. Es ist zu erwarten, dass bei der Degradation in vivo noch weitere Parameter (z.B.
pH-Wert-Senkung infolge der Entzündungsreaktion, anwesende Zellen, Abtransport der
Zerfallsprodukte) von Bedeutung sein dürften. In der Biomaterialentwicklung wurden
dennoch die Zusammensetzungen und Verfahren werkstoffwissenschaftlich optimiert.
3.3.4.4 Einfluss der Sterilisierungsmethoden
Vor der in vitro- Zellbesiedlung und -kultivierung bzw. der Implantation müssen die
sorgfältig aber doch unsteril hergestellten Scaffolds keimfrei gemacht werden. Die Ste-
rilität kennzeichnet einen von lebensfähigen Mikroorganismen freien Zustand, bei dem
die theoretische Wahrscheinlichkeit des Auftretens eines aktiven Mikroorganismus nur
1⋅10−6 sein darf. [DINb] Dazu wurde der Einfluss folgender physikalischer und chemi-
scher Sterilisierungsverfahren an V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds im Rahmen der Diplomarbeit
von André Demmler [Dem07], die vom Verfasser der vorgelegten Arbeit fachlich angeleitet
wurde, untersucht und diskutiert:
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∙ physikalisch
– Strahlung (Gamma- oder Elektronenstrahl)
– Erhitzung (Autoklavierung)
∙ chemisch
– Gas (Ethylenoxid)
– Flüssigkeit (Ethanol-Desinfektion)
Die durch Bestrahlen sterilisierten Scaffolds wurden in Well-Platten platziert und in gas-
dichte Kunststoffbeutel eingeschweißt. Bei der Autoklavierung befanden sich die Scaf-
folds in einer autoklavierbaren Weithalsflasche mit gelockertem PE-Deckel - ebenso bei
der Steriliserung mittels Ethylenoxid. Das Spülen der Scaffolds in Ethanol ist eigentlich
eine Desinfektion, weil der Wirkbereich nur vegetative Bakterien, Viren und Pilze, jedoch
keine Sporen bzw. rasch sporenbildende Spezies umfasst. Die schädigende Wirkung be-
ruht auf der Veränderung der Zellmembran der Mikroorganismen. [Wal95;SLDS98] Für den
routinemäßigen Einsatz in der Zellkultur wird 70%-iger Ethanol genutzt, weil das Was-
ser die Membran der Mikroorganismen quellen lässt und diese dadurch angriffsfähiger
wird. Wasserfreie Alkohole hemmen lediglich das Bakterienwachstum. [vdH04]
Die Wirkung der Sterilisationsmethoden wurde anhand von un- und sterilisierten Proben
nach 7 Tagen Auslagerung bei 4∘C verglichen. Dies ist der Zeitraum, in dem der größte
Rückgang der Festigkeit stattfand (Abb. 3.33), und eine Temperatur, bei der unsterile
Lagerung in DMEM im Gegensatz zum Brutschrank möglich war, in dem die Proben
unweigerlich verderben würden. Zusätzlich wurden sterilisierte Scaffolds nach 14 Tage
Auslagerung im DMEM im Brutschrank (37∘C, 8% CO2) untersucht.
Das Quellverhalten wurde anhand der Gewichtszunahme sowie Änderung des Poren-
durchmessers eingeschätzt, wobei die Scaffolds ungehindert an Volumen zunehmen konn-
ten. Die Quellung beruht auf dem Wasseraufnahmevermögen der Biopolymere. Das me-
chanische Verhalten wurde mittels Druckversuch bis zu 2 Wochen getestet, wobei die
Kenngrößen auf die unbehandelten Scaffolds bezogen wurden. Willman untersuchte die
Festigkeit von HAP nach Gamma-Sterilisation, fand keinen Rückgang und somit keine
Schädigung. [Wil03] Somit sollte auch eine Änderung der Festigkeit auf der Änderung der
Biopolymere basieren.
Nach der Sterilisierung wandelte sich die Farbe der V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds in grau für
die bestrahlten und braun für die autoklavierten Proben – die chemisch sterilisierten Pro-
ben blieben weiß (Abb.3.34). HAP ändert die Farbe beim Sterilisieren nicht. [Wil03] Bei
der Autoklavierung kann die Maillard-Reaktion ablaufen, wobei sich Amino- mit Car-
bonylgruppen (der Gelatine, des Alginats) in einer Kondensationreaktion verbinden und
bräunliche Reaktionsprodukte entstehen, wie es Kanatt et al. für Chitosan und dem Sac-
charid Glukose zeigten. [KCS08] Nagasawa et al. beschrieben eine geringe Farbveränderung
bei Gamma-Bestrahlung von Alginat an Luft. [NMYK00] Gamma-Bestrahlung von Alginat-
solen führt zur dunkleren, dosisabhängigen Verfärbung. [LCB
+03]
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Abb. 3.34: Erscheinung der Alginat-Gelatine-HAP-Scaffolds nach Sterilisierung und Auslage-
rung in DMEM für 14 Tage bei 37∘C/CO2: Unterschiedliches Quellen (Volumen) aller Zustände
und gelbliche Verfärbung der autoklavierten Verbundwerkstoffe
Der mittlere Porendurchmesser der unbehandelten V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds belief sich
nach Auslagerung in DMEM für 7 Tage bei 4∘C auf ca. 90휇m (Abb. 3.35(c)). Bei den etha-
nolbehandelten Scaffolds blieb der mittlere Porendurchmesser durch die Desinfektion
äquivalent zu den unbehandelten, d.h., dass das Ethanol und das Wasser reversibel ge-
geneinander ausgetauscht werden können, ohne dass eine Vernetzung und anderweitige
Reaktion mit den Alginatketten vollzogen wird. Bei allen durch die anderen vier Steri-
lisationsmethoden behandelten Scaffolds beliefen sich die mittleren Porendurchmesser
auf ca. 85% der unbehandelten Werte (Abb.3.35), d.h. nicht so intensiv gequollen.
Alle physikalisch sterilisierten Verbundwerkstoffe quollen nach 7 Tagen Auslagern in
DMEM bei 4∘C weniger intensiv, verglichen zum Zustand des unsterilisierten Scaffolds,
und auch bzgl. der chemisch sterilisierten Scaffolds, bei denen die Massezunahme nicht
zu der der sterilisierten äquivalent war (Abb. 3.36). Dies bedeutet, dass die physikali-
schen Sterilisierungsmethoden auf den Verbundwerkstoff V퐺HAP4푃Gel offenbar kom-
paktierend oder vernetzend wirkten.
Nach 14 Tagen Auslagerung bei in vitro-gleichen Bedingungen in DMEM im Brutschrank
waren die bestrahlten bzw. autoklavierten Scaffolds kompakter als die mittels Chemi-
kalien behandelten Scaffolds und auf deren Niveau vom Tag 7 (Abb. 3.36(b)). Die mit
Ethanol bzw. Ethylenoxid behandelten Scaffolds zeigten nach 14 Tagen bereits ein inten-
sives Quellverhalten. Die relative Darstellung der Trockenmasse nach Herstellung (Abb.
3.36(b)) lässt den Einfluss der chemischen bzw. physikalischen Sterilisationsmethoden
besonders gut erkennen. Die absolute Darstellung der Messwerte (Abb. 3.36(a)) zeigte
gewisse Chargenungleichheiten und suggerierte die geringste Quellung der gammabe-
strahlten Scaffolds.
Bestrahlte und autoklavierte V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds zeigten eine höhere Druckspan-
nung bei 15% Stauchung als die chemisch sterilisierten Proben (Abb. 3.37). Die ermittel-
ten Spannungen für die ethanoldesinfizierten und ethylenoxidbegasten Verbundwerk-
stoffe waren nach 7 Tagen Auslagerung vergleichbar, aber am Tag 14 waren die Proben
bereits weich! Die Druckspannung bei 15% Stauchung der gamma- bzw. elektronenbe-
strahlten oder autoklavierten Scaffolds ging auch zurück, aber zeigte nach 14 Tagen glei-
che Werte zu den nicht sterilis m,ierten, die bei 4∘C für 7 Tage in DMEM gelagert wurden.
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(a) Rehydriert ohne Sterilisie-
rung
(b) Sterilisiert mit Elektronen-
strahl
(c) Mittlere Porendurchmesser
Abb. 3.35: Porendurchmesser der V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds ohne oder nach Sterilisierung und
Auslagerung für 7 Tage in DMEM bei 4∘C beispielhaft für mittels Elektronenstrahl sterilisier-
te Scaffolds (a),(b) (runde Poren (hell), HAP-beinhaltende Wände (dunkel)) sowie vergleichend
mittlere Porendurchmesser aller Scaffolds (c) mit weniger starker Quellung (85%) der sterilisier-
ten Scaffolds außer nach Ethanol-Desinfektion
Quellung und Festigkeit bedingten einander. Die Werte der mittels physikalischer Me-
thode sterilisierten Scafffolds, verglichen mit den unbehandelten Scaffold nach Auslage-
rung in DMEM für 14 Tagen bei 37∘C bzw. nach 7 Tagen bei 4∘C, stimmten überein. Für
die mittels chemischer Methoden sterilisierten Scaffolds war die Wasseraufnahme nach
7 Tagen äquivalent und auch die Festigkeiten waren am Tag 7 gleich.
Alginat wird durch thermische oder radikalische Prozesse degradiert. Bei der Degrada-
tion werden die glykosidischen Bindungen aufgebrochen. [NMYK00;HLKS03;DSS05] Dies kann
durch die Gammastrahlung [AVd00;AKH
+03] direkt oder indirekt über Radikale per oxidativer-
reduktiver Depolymerisation (ORD) [SHL67] geschehen.
Primär brechen die Monomersequenzen MM (Manuronsäure) auf, die calciumionenbin-
denden GG-Sequenzen (Guluronsäure) weniger. Es wird aber auch vom Rückgang der
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(a) Absolute Massen (b) Relativ zu unsterilisierter Charge (aber
ebenso ausgelagert bei 4∘C in DMEM)
Abb. 3.36: Massezu- durch Wasseraufnahme als Maß für das Quellverhalten der V퐺HAP4푃Gel-
Scaffolds nach Sterilisation mit unterschiedlichen Methoden und Auslagerung in DMEM für 7
Tage im Kühlschrank (4∘C) bzw. 14 Tage im Brutschrank (37∘C, 8% CO2)
(a) Absolute Werte der Druckspannung (bei
15% Stauchung)
(b) Relative Darstellung, bezogen auf die nicht
sterilisierten Scaffolds (blaue Linie)
Abb. 3.37: Mechanische Beurteilung der Steifigkeit der Alginat-Gelatine-HAP-Scaffolds nach
Auslagerung in DMEM
MG-Fraktion bei Gamma-Bestrahlung berichtet. [LCB
+03;AKM06] Für die Stabilität ist sicher-
lich entscheidend, dass die GG-Sequenzen erhalten bleiben und weiterhin intermolekular
von den Ca 2+-Ionen komplexiert werden.
Gamma-Bestrahlung von Alginat mit 20 kGy halbierte das Molekulargewicht von langen
Molekülen (250 kDa), die empfindlicher als kurze sind. [AKH
+03] Mit zunehmender Dosis
erhöht sich die Schädigung, wie Aliste et al. anhand rheologischer Untersuchungen von
Alginatsolen fanden, die als Pulver bestrahlt wurden. [AVd00] Alsberg et al. zeigten die Do-
sisabhängigkeit der Degradation von Alginatgelen in vivo in Mäusen, die für die höchste
Dosis derart zerstört wurden, dass sie kaum noch aufgefunden werden konnten. [AKH
+03]
Die eingebrachte Energie wirkt bei Elektronensterilisation kurz und schädigt damit we-
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niger als die für längere Zeit applizierte Gamma-Strahlung. [DSS05] Vieira und del Ma-
stro verglichen Gamma- mit Elektronenstrahl-sterilisierte Gelatinen und fanden keinen
Unterschied hinsichtlich der Viskosität daraus hergestellter Lösungen. [Vd02] Die mit die-
sen beiden Methoden sterilisierten Scaffolds V퐺HAP4푃Gel wiesen dazu schlüssig ebenso
ähnliche Quellungen und Festigkeitsverläufe auf.
Depolymerisation tritt ab Temperaturen von 75∘C auf. [SPT96] Autoklavierung wurde in
Dampf durchgeführt, die Scaffolds waren also rehydriert. Die Depolymerisierung ist in
Wasser stärker als im trocknen Zustand, weil sich leichter Radikale bilden. [NMYK00;HLKS03]
In Anwesenheit von Wasser sollten die Polymerketten eine gewisse Beweglichkeit besit-
zen. Die Radikale aktivieren ggf. auch eine Reaktion der Gelatine mit dem Alginat. Dies
würde erklären, warum autoklavierte V퐺HAP4푃Gel nach 7 Tagen Auslagerung weniger
stark quollen, d.h. weniger Wasser aufnahmen, und fester waren, als die nicht sterilisierte
Kontrollgruppe (Abb. 3.36 und 3.37).
Gelatine wird beim Autoklavieren auch degradiert, wie Abrusci et al. anhand des Rück-
gangs der Viskosität zeigten. [AMS
+07] Bei der Gamma-Sterilisation kam es zur Vernetzung
der Gelatine, wobei auch diese von der Strahlendosis abhing. [FSBC00;Vd02;RBB06] Mit zuneh-
mender Vernetzung konnte die Gelatine weniger Wasser binden. [KBF
+04]
Ethanol und Ethylenoxid wirkten vergleichbar, wobei die damit behandelten Scaffolds
nach 7 Tagen gleich quollen und gleichartig fest waren. Die Chemikalien scheinen somit
reversibel ausgetauscht werden zu können. Prang et al. desinfizierten Alginathydrogel
mit Kapillaren alleinig mittels Ethanol für in vitro-Untersuchungen für das neuronale
Tissue Engineering. [PME
+06;PMC+11]
Bei der Evaluierung der Biokompatibilität zeigten die hMSC mariginale Unterschiede,
wenn sie auf mit unterschiedlichen Methoden sterilisierten V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds ge-
siedelt wurden (Abb. 3.38). Laut biochemischer Analyse des DNA-Gehaltes adhärierten
von den 4,4⋅105 eingesetzten hMSC ca. 18%. Die hMSC proliferierten und differenzierten
(Abb. 3.38) auf allen Scaffolds. Die Zellzahl der osteogen induzierten hMSC (OS+) nahm
innerhalb der 21 Tage um Faktor drei verglichen zu Tag 1 (Abb. 3.38(a)) und deutlich zu
der nicht-induzierten Kontrollgruppe (OS-) zu (3.38(b)).
Die hMSC (OS+) proliferierten auf den mittels chemischer Verfahren sterilisierten Scaf-
folds weniger schnell als auf den mit physikalischen Methoden sterilisierten Scaffolds.
Dies könnte an minimalen Rückständen der toxischen Chemikalien gelegen haben, die
erst ausgespült werden mussten, oder an dem durch die Sterilisationsmethoden weiche-
ren Verbundwerkstoff. Die höchste Zellzahl wurde auf den mit Elektronenstrahl sterili-
sierten Scaffolds detektiert.
Die spezifische ALP-Aktivität der osteogen induzierten hMSC (OS+) vergrößerte sich
innerhalb von 21 Tagen auf das Fünffache (Abb.3.38(c)), verglichen zu den nicht indu-
zierten Zellen (OS-) (Abb.3.38(d)) unabhängig von der Sterilisationsmethode, die zuvor
am Substrat angewendet wurde.
Die verwendeten Sterilisationsmethoden beeinflussten das Quellverhalten und die me-
chanischen Eigenschaften der V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds, woraus sich Konsequenzen für
die Degradationskinetik ergeben. Die Bestrahlungsmethoden und das Autoklavieren führ-
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(a) Proliferation der OS+ (b) Proliferation der OS-
(c) Differenzierung der OS+ (d) Differenzierung der OS-
Abb. 3.38: Biochemische Analyse der Proliferation (DNA-Gehalt) bzw. Differenzierung (spez.
ALP Aktivität) der nicht (OS-) bzw. induzierten (OS+) hMSC, kultiviert für 21 Tage auf den mittels
unterschiedlicher Verfahren sterilisierten, luftgetrockneten Scaffolds V퐺HAP4푃Gel
ten zu stabileren Scaffolds als die chemischen Behandlungen. Die in vitro-Studie der Bio-
kompatibilität mittels osteogen induzierter hMSC über einen Zeitraum von 3 Wochen
zeigte, dass sich alle Verfahren prinzipiell für das Tissue Engineering von Knochen zu
eignen scheinen.
Die Zellzahl nahm unabhängig von der Sterilisationsmethode um das Dreifache zu, wo-
bei die hMSC (OS+) auf den mittels Ethanol desinfizierten und auch auf den mittels Ethy-
lenoxid sterilisierten Scaffolds langsamer proliferierten. Die größte Zellzahl wurde auf
den mittels Elektronen bestrahlten Scaffolds gefunden. Die spez. ALP-Aktivität nahm
um das Fünffache zu.
Über die dargestellten Untersuchungen hinaus wurde der Einfluss der Atmosphäre bei
der Strahlensterilisation und dem Autoklavieren untersucht. Neiser et al. fanden in Druck-
tests eine höhere Festigkeit von Alginat-Albumin-Komplexen (BSA), wenn diese in 14 mM
CaCl2 autoklaviert wurden. Außerdem wurde vermutet, dass Sauerstoff die Schädigung
der Ketten durch Bildung von Radikalen verstärkt.
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(a) geringste Quellung bei Gamma-
Sterilisation in Stickstoff
(b) geringste Erweichung von Tag 7 zu Tag 14
bei 훾-Strahlung-sterilisierten Scaffolds
Abb. 3.39: Optimale Bedingung anhand der Quellung und des Steifigkeitsrückgangs bei 훾-
Strahlung-sterilisierten Scaffold in Stickstoffatmosphäre
Beim Autoklavieren wurden V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds Heißluft bei 160∘C oder Heißdampf
bei 121∘C und 2 bar (200 kPa) als trockene Proben ausgesetzt oder für die Dampfsterili-
sation in 1 M CaCl2-Lösung gelagert. Die Scaffolds unterschieden sich nach wie vorher
dargestellter Untersuchungsmethodik nicht im Quellungsverhalten oder der Festigkeit
(Daten nicht dargestellt). Eventuell wurde die Konzentration der Ca 2+-Ionen zu hoch
gewählt.
Bei den Bestrahlungstechniken wurde als Atmosphäre Luft bzw. Stickstoff (N2) ange-
wendet (Abb.2.8(a) bzw. 2.7(b)). Dazu wurden die sich in WELLs befindlichen Scaffolds
direkt in die Sterilbeutel eingeschweißt bzw. vor dem Einschweißen die Tüten inklusive
Inhalt in einem Exsikkator mehrmals evakuiert und mit N2 rückbefüllt. Die Steriltüten
fühlten sich nach Befüllen und Verschließen beim Ausüben eines Drucks wie ein Kissen
an, sodass davon ausgegangen werden kann, dass das eingelassene Gas nicht bzw. nur
sehr langsam durch die Plastikfolie entweicht.
Die optimalen Bedingungen, d.h. geringe Quellung und hohe Festigkeit, wurden bei
Scaffolds gefunden, die mittels 훾-Strahlung in N2-Atmosphäre sterilisiert wurden (Abb.3.39).
Jene von Luft umgebenen und 훾-bestrahlten Scaffolds verhielten sich wie die im Elektro-
nenstrahl entkeimten Scaffolds, wobei die Atmosphäre keinen Einfluss auf Quellbarkeit
oder Festigkeit ausgeübt hatte.
Die Biokompatibilität von V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds wurde nun nach Gammasterilisierung
in N2-Atmosphäre mit hMSC erneut untersucht. Von den 2⋅105 eingesetzten Zellen adhä-
rierten 12% am Tag 1 (Abb.3.40(c)). Die biochemische Analyse (LDH und DNA-Gehalt,
sowie ALP-Aktivität) und die Genexpression mittels reversen Transkiptase-PCR (ALP,
BSP II) wiesen die Proliferation und die Differenzierung nach. Die Zellzahl nahm vom
Tag 1 zum Tag 14 ca. um Faktor 8 zu (Abb.3.40(a),(b)). Die ALP-Aktivität der osteogen in-
duzierten Zellen (OS+) war ab Tag 7 um einen Faktor 6 höher als für die nicht induzierten
Zellen (OS-) (Abb.3.40(c)).
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(a) Zellzahl via zytosolischer LDH (b) Zellzahl ermittelt aus DNA-Menge
(c) Differenzierung via ALP Aktivität (d) Analyse osteogener Marker (rtPCR)
Abb. 3.40: Biochemische Analyse der Proliferation ((a),(b)) sowie der Differenzierung ((c)), letz-
tere auch per Genexpression ((d)), der hMSC kultiviert auf V퐺HAP4푃Gel mit (OS+) und ohne
(OS-) osteogene Supplemente
Im Abbild der gelelektrophoretisch untersuchten Produkte der reversen Transkriptase
-Polymerasenkettenreaktion (RT-PCR) (Abb.3.40(d)) zeigten sich für die OS+ an den bei-
den untersuchten Tagen d14 und d21 deutliche Banden für die typischen osteogenen
Marker alkalische Phosphatase (ALP) und Knochensilanoprotein II (BSP II). Dies bedeu-
tet, dass die Zellen osteogen differenzierten, weil sie die kodierende RNA enthielten,
die als Abschrift der DNA zur Synthese von Proteinen führt. Die Banden der typischen
Marker ALP und BSP II waren für die nicht osteogen induzierten Zellen (OS-) nur sehr
schwach, jedoch nicht gänzlich fehlend, ausgeprägt, was auf eine leicht osteogene Wir-
kung des Substrats hindeuten könnte.
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(a) Dichte Zellen (OS+) (Stirnfläche,FM) (b) Spreitende Zellen in Kanalpore (längs, FM)
(c) Stirnfläche (cLSM) (d) Auskleidend (längs, cLSM) (e) Gestreckt im Porenkanal
(wie (b) aber cLSM)
Abb. 3.41: Osteogen induzierte hMSC (OS+) nach Kultivierung für 2 Wochen auf in N2-
Atmosphäre 훾-sterilisiertem V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds, visualisiert per Fluoreszenzmikroskopie
((a),(b), Maßbalken 200휇m) und Projektion der cLSM-Stacks ((c),(d),(e) Maßbalken 100휇m) –
hMSC adhärierten, spreiteten und scheinen im Kontakt zueinander auf der Stirnfläche (a),(c)
und in Porenkanälen an diese anschmiegend (b) und gestreckt (d), (e);(blau/DAPI: Zellkerne,
grün/FITC-Phalloidin: Aktinskelett)
Osteogen induzierte hMSC wurden sowohl auf den Stirnflächen als auch nahe davon
in den Porenkanälen per Fluoreszenzmikroskopie nachgewiesen (Abb.3.41). Diese er-
schienen nach 2 Wochen Kultivierung im engen Kontakt auf der besiedelten Stirnfläche
(Abb.3.41(a),(c)). Die Zellen wurden oberflächennah gespreitet und an die Porenkanäle
anschmiegend in N2-Atmosphäre sterilisierten V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds aufgefunden.
Von den hier untersuchten Sterilisationsverfahren heben sich die Gamma-Sterilisation in
Stickstoffatmosphäre und die Dampfsterilisation (Autoklavierung bei 121∘C) als güns-
tigste Methoden hervor. Der schnelle Rückgang der Steifigkeit sowie die doch merkli-
che Quellung der luftgetrocknten V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds unter Zellkulturbedingungen
sollten sich durch Substitution des Linkermoleküls beeinflussen und weiter optimieren
lassen.
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3.3.4.5 Einfluss von Linkermolekülen
Die Gelatine könnte Ursache der starken Quellung sein. Prinzipiell wurde die Gelatine
gewählt, weil sie als denaturiertes Kollagen dem ECM-Protein näher kommt als andere
Linker. Die Linker sollten das Netzwerk der Alginatketten verbinden, wobei die funktio-
nellen Ketten der Biopolymere, die Carboxylgruppen des Alginats und die Aminogrup-
pen der Gelatine, aktiviert durch das EDC, zu einer Amidgruppe reagierten.
Bei der Substitution der Gelatine kommen andere Amine als Linker in Betracht – z.B.
das Chitosan als Biopolymer oder auch das synthetische Ethylendiamin. Letzteres wird
zur Vernetzung von Alginaten speziell bei der Regeneration von Nervendefekten ein-
gesetzt. [HSK
+02;HOK+04;CLC+08] Chitosan wurde in der vorgelegten Arbeit bereits als Po-
lyelektrolyt untersucht. In der Literatur wurden Arbeiten zu Alginat-Chitosan-Mikro-
kapsel [GSSB98;LYL
+04;OCH+05], Alginat-Chitsoan als Hydrogel- [LZ05] bzw. mit HAP als Ver-
bundwerkstoff-Scaffolds [JLL
+08] publiziert. Orive et al. betonen den Nutzen von oligo-
Chitosan, welches wasserlöslich ist, und somit eine pH-Werte-Verringerung, wie sie für
das Lösen von Chitosan notwendig ist, vermieden werden könnte. [OBL
+05]
Diese beiden potentiellen Linker (Chitosan, EDA) konnten durch Spülen in Lösungen
mittels Diffusion in den Verbundwerkstoff Alginat-HAP nach der ionotropen Gelbildung
eingebracht werden. Das aufwendige Arbeiten im Warmen (Wasserbad, Wärmeschrank),
um die Gelatine flüssig zu halten, entfiel damit und vereinfachte den Herstellungsweg.
Als Basis wurden luftgetrocknete Alginat-HAP-Scaffolds ohne Linker (V퐺HAP4) herge-
stellt und mit untersucht. Diese wurden nach dem Ausstechen und vor der Trocknung
mit oligo Chitosanlactat oder mit konzentrierter bzw. zehnfach verdünnter EDA-Lösung
gespült. Diese linkerbeinhaltenden Scaffolds wurden dann mit EDC-Aktivierung ver-
netzt und getrocknet, woraus sich die Scaffolds von den Typen V퐺HAP4푃OCL oder auch
V퐺HAP4푃EDA푝푢푟 bzw. V퐺HAP4푃EDA10 ergaben.
Die Sterilisierbarkeit der Scaffolds musste weiterhin gegeben bleiben, weshalb die sich
als optimal herausgestellten Methoden, Gamma-Sterilisation in Stickstoffatmosphäre so-
wie Autoklavierung (Kap.3.3.4.4), in die Betrachtung einbezogen wurden. Die Eignung
wurde anhand der Quellung, der Steifigkeitsänderung über den relevanten Zeitraum der
Zellkultur und der Rissneigung evaluiert. Die Untersuchungen wurden von Linda Mo-
secker in ihrem großen Beleg [Mos08], der vom Verfasser der vorgelegten Arbeit angeleitet
wurde, durchgeführt und diskutiert.
Chitosan und EDA werden auch von der Gamma-Bestrahlung geschädigt. [LKK98;WYN
+05]
Lim et al. fanden für die Gammasterilisation an Luft höhere Zugfestigkeiten von Chito-
sanfolien als bei jenen, die in evakuierten Röhren unter Sauerstoffarmut behandelt wur-
den. [LKK98] Analog zum Alginat werden beim Chitosan die glycosidischen Gruppen ge-
spalten. [LKK98]
Wie bereits bei der Verwendung der Gelatine als Linker beobachtet wurde, verfärbten
sich auch die anderen mit aminogruppenhaltigen Linker behandelten Verbundwerkstoff-
scaffolds durch die Autoklavierung (Abb.3.42). Dies bestätigt die Hypothese, dass bei der
Dampfsterilisation ein Maillard-Prozess abgelaufen sein könnte (Kap. 3.34).
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Abb. 3.42: Farbänderung durch das Autoklavieren
Die Masse und das Volumen vor der Sterilisierung wurden genutzt, um die Porosität
abzuschätzen (Tab. 3.4). Dabei flossen die Anteile der an- und organischen Komponen-
ten, die durch Glühverlust ermittelt wurden, mit in die Berechnung der theoretischen
Dichte ein. Für die Organik wurde die Dichte von 1 g/cm3 angenommen, für die anor-
ganische Komponente die Dichte von HAP 3,16 g/cm3. Während sich das Alginat-HAP-
Scaffold mit dem OCL-gespülten hinsichtlich Masse und Volumen ähnelte, zeigten die
durch EDA-verlinkten Scaffolds sowohl größere Massen als auch größere Volumina, wa-
ren also vor der Trocknung durch das Spülen im organischen Lösungsmittel gequollen.
Die schwersten Scaffolds bei kleinstem Volumen waren die mit Gelatinezusatz hergestell-
ten Scaffolds, die demnach auch die größte Dichte aufwiesen. Eventuell wird durch das
Spülen nicht so eine große Menge Linkermolekül aufgenommen, wie wenn es direkt bei
der ionotropen Gelbildung mit inkorporiert wird.
Die mit unterschiedlichen Linkern vernetzten Scaffolds wurden in DMEM unter Zellkul-
turbedingungen ausgelagert und dabei wurde ihre Volumenänderung untersucht (Abb.3.43).
In der auf das jeweilige Volumen im getrockneten Zustand normierten Darstellung ist
zu erkennen, dass die beiden EDA-verlinkten Scaffoldtypen, die V퐺HAP4푃EDA푝푢푟 und
auch die V퐺HAP4푃EDA10, nur auf das 1,1- bis 1,2-fache quollen, während die ande-
ren untersuchten Scaffoldtypen ihr Volumen innerhalb der 4 Wochen beinahe verdoppel-
ten. Am meisten quollen die V퐺HAP4푃OCL Scaffolds, die autoklaviert wurden. Da eine
Formstabilität angestrebt wird, sind die EDA-verlinkten Scaffolds zu favoritisieren.
Tab. 3.4: Abschätzung der Porosität der luftgetrockneten Alginat-Linker-HAP-Scaffolds
Scaffold V퐺HAP4푃Gel V퐺HAP4푃OCL V퐺HAP4푃EDA푝푢푟 V퐺HAP4푃EDA10 V퐺HAP4
Linker Gelatine OCL EDA EDA10 ohne
Gewicht [mg] 304±18 265±7 272±6 292±8 267±10
Anorganik [%] 79 67 75 78
Organik [%] 21 33 25 22
Volumen [mm3] 287±0,1 307±15 341±0,1 335±14 310±0,1
Dichte [g/cm3] 1,06 0,86 0,80 0,87 0,86
theo. Dichte [g/cm3] 2,71 2,45 2,62 2,68
Porosität [%] 49 65 67 68
3.3. VERBUNDWERKSTOFF AUS BIOPOLYMER & KERAMIK 83
(a) Sterilisiert durch 훾-Strahlung (b) Sterilisiert durch Autoklavieren
Abb. 3.43: Zeitlicher Verlauf der Volumenzunahme bei Auslagerung der unterschiedlich ver-
linkten Scaffolds in DMEM unter Zellkulturbedingen (DMEM, 37∘, CO2), beeinflusst durch die
Sterilisationsmethode
Bei dem mechanischen Verhalten der Scaffolds nach Auslagerung (Abb.3.44) (3.44(a),(b))
zeigte sich speziell für den E-Modul ein ähnliches Ranking wie bei den Quellungsunter-
suchungen, jedoch erweichten die V퐺HAP4푃EDA푝푢푟- schneller als die V퐺HAP4푃EDA10-
Scaffolds. Ebenso ließ die Druckfestigkeit schneller nach (Abb. 3.44(c),(d)). Der deutlich-
ste Unterschied war nach 28 Tagen zu erkennen. Wahrscheinlich wurde das Alginatnetz-
werk bei der Behandlung mit reinem EDA übersättigt, sodass nicht jedes Linkermolekül
an beiden Enden am Alginat anbinden konnte (engl. dangling ends), während sich im Fall
von 10푀/표 EDA die Linkermoleküle besser intramolekular an die Carboxylgruppen der
Alginate binden konnten, wodurch ein stabileres Polymernetzwerk erzeugt wurde.
Im direkten Vergleich zu nativem spongiösem Knochen humanen Ursprungs (Abb.3.45),
welcher in einer Kooperation mit J. Rauh im Zusammenhang mit der Evaluierung der
Peressigsäuresterilisation untersucht wurde, schnitten autoklavierte V퐺HAP4푃EDA10-
Scaffold gut ab. Die Stauchung bis zum Maximum und somit die Verformbarkeit der
V퐺HAP4푃EDA10-Scaffolds war größer als die der Spongiosa. Die Festigkeit des Scaffolds
dieses Typs belief sich auf ca. 3 MPa, war damit nahe der Festigkeit des Knochens, die
sich auf 4,2 MPa belief (3.45).
Tab. 3.5: Anrissbehaftung luftgetrockneter Alginat-Linker-HAP-Scaffolds sortiert nach Linker-
molekül und Sterilisationsart im Verlauf des die Zellkultur simulierenden Auslagerungsexperi-
ments (DMEM, 37∘, 5% CO2) vom Zustand vor der Sterilisation (v.S.) und jeweiligem Zeitraum
ausgelagert
+/all
훾-bestrahlt autoklaviert
Gelatine OCL EDA EDA10 ohne Gelatine OCL EDA EDA10 ohne
v.S. 0/4 0/3 3/3 0/3 1/3 0/5 0/5 3/5 0/3 0/5
d0 0/5 0/4 3/3 1/4 3/3 1/5 0/5 1/5 0/3 0/5
d7 0/4 4/4 4/4 2/4 1/3 0/4 0/4 2/5 0/3 0/5
d14 4/4 4/4 4/4 2/3 2/3 2/3 0/3 0/5 1/3 0/5
d28 1/5 4/4 4/4 1/3 2/2 1/5 0/5 4/5 1/3 0/5
total 23% 63% 100% 35% 64% 18% 0% 40% 13% 0%
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(a) Steifigkeit der 훾-bestrahlten Scaffolds (b) Steifigkeit nach Autoklavierung
(c) Festigkeit der 훾-bestrahlten Scaffolds (d) Festigkeit nach Autoklavierung
Abb. 3.44: Änderung der mechanischen Eigenschaften der mit unterschiedlichen Linker vernetz-
ten Scaffolds bei Auslagerung unter Zellkulturbedingungen (DMEM, 37∘, 5% CO2) über einen
Zeitraum von 4 Wochen nach Sterilisation durch Autoklavierng oder mittels Gammabestrahlung
in Stickstoffatmosphäre
Der Einfluss der Trocknungsgeschwindigkeit zeigte bereits (Abb. 3.29), dass durch die
Herstellung in das Gefüge eingebrachte Eigenspannungen die mechanischen Eigenschaf-
ten beeinflussen. Die Wechselwirkung der Biopolymere mit den physikalischen bzw. che-
mischen Sterilisationsmitteln veränderte offenbar zusätzlich die Scaffolds. Im Verlauf der
Auslagerung in DMEM unter Zellkulturbedingungen wiesen einige Scaffolds Anrisse auf
(Tab. 3.5). Die der 훾-Strahlung ausgesetzten Scaffolds zeigten eine größere Rissneigung.
An den V퐺HAP4푃EDA푝푢푟-Scaffolds wurden bereits im Zustand vor der Sterilisation Ris-
se beobachtet. Die V퐺HAP4푃EDA10 waren dagegen um 66% weniger rissanfällig, wenn
alle Zeitpunkte in die Betrachtung einbezogen wurden.
3.3.4.6 Materialentwicklung der Verbundwerkstoffe – Fazit
Die keramische Phase kann auf unterschiedliche Arten (Nachmineralisierung in SBF,
Synchronmineralisierung unter Anwesenheit von Phosphatpuffer im Sol, Ionenwellen,
Pulvertechnologie) eingebracht werden (Abb.3.12), wobei mittels Pulvertechnologie die
höchsten und knochenähnliche Gehalte mit dem Scaffold Typ V퐺HAP4푃Gel unter Erhalt
der Porenkanalausbildung erzielt wurden.
Durch die Trocknungsmethoden (Kritischpunkt-, Gefrier-, Lufttrocknung) resultieren un-
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(a) V퐺HAP4푃EDA10-Scaffold (b) nativer, spongiöser Knochen
Abb. 3.45: Mechanisches Verhalten von nativem spongiösem Knochen und dem mit 10% EDA
verlinkten Alginat-HAP-Scaffold (V퐺HAP4푃EDA10) im uniaxialen Druckversuch (Kooperation
mit J. Rauh)
terschiedliche Schrumpfungen und Gefüge der V퐺HAP4푃Gel. Bei der starken Schrump-
fung der acetongestützen Lufttrocknung verzahnten offenbar die HAP-Pulverpartikel.
Die Grünkörper wiesen nach Rehydrieren je nach Auslagerungsmedium unterschiedli-
che Stabilitäten auf. Mechanische Untersuchungen zeigten eine gute Stabilität unter Zell-
kulturbedingungen und Handhabbarkeit im in vitro-Versuch mit hMSC besonders der
luftgetrockneten V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds auf.
In Abhängigkeit von den physikalischen und chemischen Sterilisierungsmethoden wur-
den unterschiedliche Quellungen und damit einhergehend Erweichungen beobachtet.
Von den untersuchten Methoden erwiesen sich die Autoklavierung und die 훾-Strahlung-
Sterilisation als besonders günstig hinsichtlich Quellung bzw. Festigkeit. Autoklavier-
te Proben wiesen weniger Risse als mit 훾-Strahlung-sterilisierte V퐺HAP4푃Gel-Scaffolds
nach Rehydrierung im zeitlichen Verlauf über 4 Wochen auf. Das Verhalten von hMSC,
kultiviert auf mit den unterschiedlichen Methoden sterilisierten V퐺HAP4푃Gel, war hin-
sichtlich Proliferation und Differenzierung annähernd gleich.
Das temperatursensible Biopolymer Gelatine wurde in dem V퐺HAP4푃Gel substituiert
und Scaffolds mit dem Linker EDA hergstellt (V퐺HAP4푃EDA10). Diese wiesen ähnliche
Festigkeiten und eine größere Verformbarkeit als untersuchte humane Spongiosa auf. Die
Erweichung über einen Zeitraum von 4 Wochen verlief für die V퐺HAP4푃EDA10 langsa-
mer als bei dem V퐺HAP4푃Gel.
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3.4 Biokeramik-Scaffolds mit kanalförmigen Poren
Der Zustand der Biokeramik zeichnet sich hinsichtlich des alleinigen Verbleibs der ke-
ramischen Phase aus, d.h., alle organischen Bestandteile wurden thermisch entfernt. Als
Hauptkomponente liegt demnach Hydroxylapatit vor, welcher in Pulverform im Schli-
cker eingebracht wurde. HAP aus Synchron- oder Nachmineralisierung wurde für die
Herstellung der Keramiken nicht untersucht, weil der Anteil der keramischen Phase zu
gering war.
Damit wurde die Strategie gemäß der Pulvertechnologie zur Herstellung einer Sinter-
keramik als gebranntem, anorganisch-nichtmetallischem Werkstoff verfolgt (Abb. 3.1),
wobei die Strukturgebung über das Sol-Gel-Verfahren der gerichteten ionotropen Gelbil-
dung des Alginates mit keramischem Schlicker erzielt wurde. Die Alginatphase dient als
Strukturbildner und Binder im Grünkörper (auch Rohling genannt).
Beim ersten Ausheizen wird die für die Formgebung wichtige Binderphase in preiswer-
ten Öfen thermisch bei niedrigeren Temperaturen (ca. 600∘C) entfernt (=entbindert), um
die Schamottsteine der Muffelöfen vor unvollständig verbrannten organischen Resten zu
schützen. Der entbinderte und somit poröse Zwischenzustand wird auch als Braunkör-
per bezeichnet. Die i.A. gewünschte dichte und feste Keramik wird dann beim Brennen,
d.h. Sintern bei Temperaturen von i.d.R. über 1000∘C, erreicht. [Dor10]
In der vorgelegten Arbeit wurde jedoch der, aus keramischer bzw. pulvertechnologi-
scher Sicht, Zwischenzustand des Braunkörpers ebenso bzgl. der Eignung als Scaffold
untersucht. Der Übergang vom Verbundwerkstoff zur Keramik bedeutet für den Scaf-
fold, dass strukturell die Porenkanäle über alle Technologieschritte erhalten blieben, was
ähnlich bereits Thiele an bleiphosphathaltigen Alginaten bei der Glühverlustanalyse be-
schrieb. [Thi67a] Aus materialseitiger Sicht wurde die Phase entfernt, die im Kontakt mit
wässrigen Lösungen quillt. Dadurch sollte eine Formstabilität gewahrt bleibt, die haupt-
sächlich die Degradierbarkeit der Verbundwerkstoffe generierte.
Die Degradation der keramischen Scaffolds sollte dann ähnlich dem körpereigenen Me-
chanismus für den Abbau der keramischen Phase des Knochens, basierend auf der pH-
Abhängigkeit des Löslichkeitproduktes vom HAP (siehe Abb. 1.11) und lokaler pH-Wert-
senkung durch die Osteoklasten [WSH
+03;XGH+06], ablaufen. Die Kinetik der Degradati-
on wird jedoch auch durch die Wärmebehandlung beeinflusst, weil sich dabei der an-
organische Werkstoff verändert. Zum einen kann es zu Phasenumwandlungen (Calci-
umphosphatphase, Entfernung von Kristallwasser) und zum anderen zur Kornvergrö-
berung (Ostwaldreifung) kommen.
Der Begriff Korn scheint je nach Fachgebiet unterschiedlich definiert zu sein. Das Aus-
gangsmaterial der Pulvertechnologie besteht aus Agglomeraten von Partikeln. Diese Par-
tikel bestehen aus Kristalliten. In der dichten Sinterkeramik sind einzig die Kristallite auf-
findbar, die sich an den Korngrenzen berühren (Abb. 3.46). In diesem Zustand können die
Kristallite also zweifellos Korn genannt werden. Jedoch werden auch Agglomerate oder
Partikel oft als Körner bezeichnet. In der vorliegenden Arbeit soll Korn als Synonym für
Kristallit verwendet werden.
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Abb. 3.46: Entwicklung und Terminologie beim keramischen Prozessing – Kristallite vs. Korn
Im interdisziplinären Gebiet des Tissue Engineerings stellt diese sprachliche Doppeldeu-
tigkeit auch eine Herausforderung dar. So wird beim Abbau von Scaffolds in vitro von
Auflösung gesprochen und in vivo zwischen Resorption und Degradation unterschieden,
je nachdem, ob der Abbau aktiv durch Zellen erfolgt bzw. durch eine Kombination von
Prozessen hervorgerufen wird.
Abbaubare HAP-basierte Keramiken sollten ein nanokristallines Gefüge aufweisen, weil
wärmebehandelter HAP nativen Ursprungs, d.h. gebrannter Rinderknochen sich im kli-
nischen Einsatz als nicht resorbierbar herausgestellt hat.
3.4.1 Braunkörper
Die Ausheiztemperatur wurde, basierend auf thermogravimetrischen Voruntersuchun-
gen, auf 650∘C festgelegt, weil spätestens mit Erreichen dieser Temperatur das die an-
isotrope Struktur erzeugende Alginat als Binderphase komplett entfernt wurde. Die Vo-
lumendichte (Abb. 3.47(a)) und die spezifische Oberfläche (Abb. 3.47(b)) zeigten nach
monotoner Zu- bzw. Abnahme von 400∘C über 500∘C zu 600∘C eine sprunghafte Ände-
rung bei 650∘C. Diese indiziert offenbar das Ausbrennen des Alginates und erste Kon-
taktbildung und das Auffüllen von Mikroporosität und ist somit außerdem ein Hinweis
für frühes Sintern. Die spezifische Oberfläche, die hauptsächlich auf den nanoskopischen
Komponenten (HAP-Kristallite) basiert, scheint sensibler als die makroskopische Größe
der Dichte auf die Änderung der Temperatur zu reagieren. Die spezifische Oberfläche
änderte sich bereits sprunghaft von 600∘C auf 650∘C, wohingegen bei der Dichte eine
Änderung im linearen Verhalten erst zwischen 650∘C und 700∘C merklich wurde.
Die Ausheiztemperatur des Braunkörpers beläuft sich etwa auf das 0,5-fache der Schmelz-
temperatur von HAP (ca. 1570∘C [KWdG93;Dor12]) und somit könnten erste Sintereffekte
auftreten. Es könnte, gepaart mit den durch die Schrumpfung beim Trocknen zum Xe-
rogel eingetragenen Spannungen, d.h. Fehlstellen zusätzlich zu den flächigen Defekten
(ersichtlich in Abb. 3.4(d)) aber auch zu einer Rekristallisation kommen, die für HAP bis
600∘C in XRD-Studien beobachtet wurde. [BRC11] Tadic et al. berichteten von der Herstel-
lug von HAP-Scaffolds ohne Sintern durch kaltisostatisches Pressen bei 400 MPa [TE03],
gefolgt vom Auswaschen von Platzhaltern (engl. spacer leaching method), wobei die aus
Salz hervorgegangen Makroporen nicht als stark miteinander verbunden erscheinen wie
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(a) Kompaktierung (b) spezifische Oberfläche (BET)
Abb. 3.47: Indiz für beginnende Sinterung – Änderung der Dichte und der spezifischen Ober-
fläche (BET) beim thermischen Entfernen der polymeren Phase bei ansteigenden Temperaturen,
jedoch sprunghaft um 650∘C
die REM- oder CT-Abbildungen zeigen; es existierten nur einige große Verbindungen
basierend auf den ausgewaschenen Polyvinylalkohlfasern. [TBSE04] Wahrscheinlicher aber
ist, dass es sich um ein Sintern bei tiefen Temperaturen handelt, welches ggf. durch
CaCO3 (wie unten erläutert) katalysiert wird, weil der nanokristalline HAP und die Na-
nostruktur eine hohe Sinteraktivität generieren sollten und die spezifische Oberfläche
sich derart sprunghaft ändert.
Nach Ausbrennen der organischen Komponenten (Alginat, ggf. Linkermoleküle) verblei-
ben der Hauptbestandteil HAP und das aus den Gelierionen bei der Oxidation gebilde-
te CaCO3, wie mittels XRD- bzw. FT-IR-Analyse (Abb. 3.48(a) bzw. 3.48(b)) nachgewie-
sen wurde. Dass die gelbildenenden Ca 2+-Ionen bei der Wärmebehandlung an Luft zu
CaCO3 reagieren, konnte an XRD-Diagrammen von ausgeheizten Alginatgelen, die der
Glühverlustanalyse unterzogen wurden und die keinerlei HAP enthielten, gezeigt wer-
den (Abb. A.7(b)). Die Ca 2+-Ionen reagieren mit den Verbrennungsprodukten der orga-
nischen Phase zu CaCO3. Bei Temperaturen höher als 800
∘C und ähnlich wie beim Cal-
cinieren wandelt sich diese Phase zu CaO um (vgl. Abb. 3.61(b)). Diese Reaktion beginnt
ab 600∘C mit dem Maximum um 750∘C, wie Heilmann et al. berichten, die HAP-Schäume
mit CaCO3 infiltrierten.
[HSMH07]
Beim Vorliegen von HAP im Scaffold wurde das CaCO3 im oben genannten XRD-Dia-
gramm maskiert (Abb. 3.48(a)) bzw. lag mit ca. 4푀/표 an der Nachweisgrenze der Metho-
de. Das CaCO3 ließ sich aber anhand der C-O-Schwingungen der Carbonatgruppe im
FT-IR-Diagramm sowohl bei Scaffolds ohne (Abb. A.7(a)) als auch mit HAP nachweisen
(Abb. 3.48(b)), welche eine breite Bande bei 1456 cm−1 bzw. eine schmalere bei 876 cm−1
lieferten. Das FT-IR-Spektrum des BK푀 beinhaltet auch die OH – -Banden bei 1636 cm−1
und 3570 cm−1. Tadic und Epple fanden bei dem klinisch im Einsatz befindlichen Kno-
chenersatzmaterial Algipore, welches aus hydrothermaler Umwandlung von Algen bei
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(a) Röntgenpulverdiffraktogramme der Pulver und Vergleich zu Spektren von Referenz-
substanzen, entnommen der Datenbank (ICSD) des FIZ (CIF 171549 HAP, 79674 CaCO3)
(b) FT-IR-Spektrum von BK푀 und vom verwendeten HAP-Ausgangspulver
Abb. 3.48: Phasenanalyse der pulverisierten Braunkörper BK푀 , vgl. mit dem HAP-
Ausgangsmaterial
700∘C hergestellt wird und Kapillaren von ca. 10휇m Durchmesser aufweist, auch Carbo-
natbanden bei ca. 1400 cm−1, die sie auf Rückstände der Produktion zurückführten. [TE04]
Letztlich ist der Verbleib der gelierenden Ionen in feiner Verteilung beim Ausheizen der
organischen Bestandteile eine interessante Besonderheit des hier vorgestellten Prozesses,
der auch mit anderen Ionen untersuchenswert wäre.
Die Scaffolds schrumpften beim Entbindern um ca. 25 푉 표푙/표. Typischerweise wurden Braun-
körperscaffolds mit einer Dimension von Durchmesser mal Höhe von 5 bis 11 mm mal
3,5 bis 8 mm hergestellt (Abb. 3.49). Diese Abmaße sind angepasst an die Gefäße (Wells),
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Abb. 3.49: Unterschiedliche Dimensionen der Braunkörper BK퐺 (vorn bzw. unten) und BK푀
(hinten bzw. oben) – große (Ø= 11 mm, H= 8 mm) u. kleinere (Ø= 5 mm, H= 3,5 mm) – Stereomi-
kroskopische Aufnahmen der größeren Scaffolds, jedoch kleine mit vergleichbarer Struktur
die bei der in vitro-Charakterisierung verwendet wurden. Braunkörper ähnlicher Zusam-
mensetzung jedoch unterschiedlicher Porosität und Porengröße (BK퐺, BK푀 Abb. 3.49)
wurden hergestellt, indem verschiedene Alginattypen (A퐺, A푀 ) als Strukturbildner ein-
gesetzt wurden, die mehr Guluron- bzw. mehr Manuronsäuremonomere enthielten.
Der Scaffoldtyp BK푀 wies eine Dichte von 0,58 g/cm3 auf, was einer Porosität von 82%
entspricht (bezogen auf die theoretische Dichte von HAP mit 3,16 g/cm3). Mit kleine-
ren Poren zeigten die BK퐺 auch eine geringere Porosität von 72% bei einer Dichte von
0,88 g/cm3. Die Porosität lässt sich in Makroporen (Kanalporen) und Mikro- oder Na-
noporosität (in Stegen bzw. Scaffoldwandungen) unterteilen. Die Makroporen sind für
das Einwachsen von Zellen geeignet. Der Anteil an Mikroporen vergrößert sich durch
das Ausbrennen der organischen Phase, verglichen zum Verbundwerkstoff-Scaffold, und
stellt den Raum zwischen den Pulverpartikeln dar (Abb.3.50). Diese Mikroporen (Abb.
3.50(c)) mit einer Größe um bzw. kleiner 1휇m sind für die Anwendung als Scaffolds
wichtig, obwohl sie nicht der Migration der Zellen dienen. Sie ermöglichen aber den
Austausch von Botenstoffen zwischen den Porenkanälen. [SSNVR08] Die damit einherge-
hende große spezifische Oberfläche könnte auch als Anbindungsort für Pharmazeutika
in der Anwendung der Wirkstofffreisetzung (engl. „drug release“) dienen.
Die Gefügeanalyse mittels REM lässt in der Scaffoldwand die ursprünglichen HAP-Par-
tikel erkennen (Abb.3.50(b)), sodass sich im Fall der Braunkörper die Annahme des Mo-
dells der verzahnten Partikel infolge der acetongestützten Lufttrocknung (Abb. 3.28) be-
stätigt, wo die Partikel in engerem Verbund als im Pulverhaufwerk vorliegen. Dennoch
zeigt sich eine größere und gewollte Porosität als im Sinterkörper wie z.B. nach drucklo-
sem [CZZ
+08] oder 2-Stufen-Sintern [MHZS09].
Die Porenkanäle bleiben beim Ausheizen in der anisotropen Keramik erhalten, wie be-
reits Thiele bei der Mineralisierung von Bleialginat mit Phosphat mittels Ionenwellen
und Ausheizen [Thi67a] fand. Die Porenkanäle durchzogen die gesamte Scaffoldhöhe des
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(a) Porenkanal nach Bruch von BK푀 (b) Porenwandung
(c) Körner nach Ausheizen (d) HAP-Kristallite der Braunkörper (TEM)
Abb. 3.50: Gefüge der Braunkörper, untersucht mittels REM, auf der Oberfläche der Kanalporen
(a),(b),(c) und mittels TEM in Wandung (d)
HAP-Braunkörpers (Abb. 3.49). Die Porendurchmesser für BK푀 lagen bei 120±23휇m auf
der oberen bzw. 165±54휇m auf der unteren Stirnseite, d.h., auf der Unterseite waren sie
um das 1,4-fache größer. Für BK퐺 betrugen sie 30±14휇m bzw. 70±14휇m auf der oberen-
bzw. unteren Stirnseite und waren somit auf der Unterseite um das 2,3-fache größer. Die
Zellen wurden bei der in vitro-Charakterisierung auf die Stirnseite aufgegeben, die die
größeren Poren aufwies.
Die geringere Porosität bei den BK퐺 führte offenbar auch zu einer größeren Druck- bzw.
Spaltzugfestigkeit von 4,8±0,7 MPa bzw. 0,6±0,1 MPa im Vergleich zu den poröseren
BK푀 . Diese wiesen aber immer noch eine Druck- bzw. Spaltzugfestigkeit von 4,3±1,4
MPa bzw. 0,4±0,1 MPa auf. Kim et al. fanden für 82%-igen porösen HAP mit isotropem
Porengefüge (Porengröße 500-700휇m) eine Druckfestigkeit von ca. 0,4 MPa [KKK05]. Tam-
pieri et al. publizierten die Herstellung von biomorphem HAP, basierend auf Rattan, mit
einer Druckfestigkeit entlang der Porenkanalachse von 2,5 bis 4 MPa und quer dazu mit
0,5 MPa. [TSR
+09] Diese wiesen ähnlich dem BK퐺 Porendurchmesser kleiner 100휇m auf.
Somit zeigt sich die vorteilhafte und gemäß der wabenartigen (engl. honeycomb) Struk-
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(a) Spaltzugfestigkeit der BK퐺 und BK푀 (b) Druckfestigkeit der BK퐺 nach Zellkutur
Abb. 3.51: Mechanische Charakterisierung der Braunkörper in Abhängigkeit von der Ausheiz-
temperatur (a) und nach 28-tägiger Kultivierung mit hMSC in DMEM ohne (-, blau dargestellt)
oder mit (+, grüne Kurven) osteogenen Supplementen; erhöhte mechanische Kenngrößen der
Braunkörper, kultiviert mit OS+, ggf. wegen Auffüllens der Mikroporosität
tur verfestigend wirkende Anordnung der Kanalporen, weil in beiden Fällen mit Druck-
belastung gemessen wurde. Bei den Braunkörperscaffoldtypen liegt die Druckfestigkeit
ebenso eine Größenordnung höher als die Zugfestigkeit, was aber auch für dichte HAP-
Kermiken gilt (Tab.3.1). Bei kortikalem Knochen ist der Unterschied Druck- zu Zugfes-
tigkeit mit ca. 1,3 weniger stark ausgeprägt. [LL67b;LL68]
Somit zeigt sich auch der Vorteil des Aufbaus des Knochens als Verbundwerkstoff, bei
dem die keramische Phase HAP, die Druck- und die Kollagenfibrillen die Zugkräfte auf-
nehmen können. Die Eigenschaften variieren über Gehalt und Anordnung der Grund-
bausteine, die sich gemäß der Belastung orientieren [FGPR04;SDS
+06]. Die Spaltzugfestigkeit
stieg für Braunkörper, die bei Temperaturen höher als 600∘C ausgeheizt wurden, an (Abb.
3.51(a)), was bestätigt, dass ab 650∘C kein organischer Rest mehr in den Scaffolds vorhan-
den ist und diese wegen der einsetzenden Verdichtung (Abb.3.47) verfestigen. Ebenso
wird so die Hypothese erhärtet, dass es zu einem ersten Sintern bei niedrigen Tempera-
turen, ggf. katalysiert durch das feinverteilte CaCO3, gekommen sein könnte, wodurch
dem Braunkörper Stabilität verliehen wurde, obwohl er eher einem „Pulverhaufwerk“,
verbunden über Sinterkontakte, ähnelt. Ein verfestigender Effekt wurde auch von Heil-
mann et al. an CaCO3-Schlicker-infiltrierten und wärmebehandelten HAP-Schaumkera-
miken beschrieben. [HSMH07]
Die Untersuchung der Druckfestigkeit wurde z.T. auch an Proben nach der Besiedlung
und Kultivierung mit hMSC durchgeführt. Die BK퐺 zeigten nach 28 Tagen Zellkultur
einen Unterschied in der Festigkeit (R퐷) und Steifigkeit (E) (Abb. 3.51(b)). Die Festigkeit
im feuchten Zustand war mit 5,3±0,4 MPa gegenüber 4,4±0,4 MPa für jene Scaffolds grö-
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ßer, die mit osteogen induzierten hMSC (OS+) kultiviert worden waren gegenüber jenen
mit nicht induzierten (OS-). Nach 28 Tagen Zellkultur sollte bereits Mineral durch die
Osteobasten abgelagert worden sein, oder es könnten, gesteuert von den Osteoblasten,
die Nanoporen z.T. gefüllt und somit die Dichte vergrößert worden sein, woraus eine
vergrößerte Festigkeit resultieren würde. Der E-Modul der BK퐺 (E+), welche mit osteo-
gen induzierte hMSC kultiviert wurde, war mit 178±20 MPa höher als jener mit nicht
induzierten hMSC (E-) mit 112±18 MPa.
Im Auflöseversuch zeigten die BK퐺 bzw. BK푀 eine Rate von 16,8% bzw. 18,5% pro Tag,
wobei das Medium auf einen pH-Wert von 4 eingestellt wurde. Da beide die gleiche Kris-
tallitgröße von 41 nm aufwiesen, zeigt sich hier deutlich, dass sich Scaffolds mit höherer
Porosität und größeren Porendurchmessern schneller auflösen.
3.4.1.1 Zellbesiedlung mit Monozyten/Osteoklasten
Im menschlichen Organismus resorbieren Osteoklasten das Knochengewebe. Die Zellen
adhärieren auf dem Substrat und versiegeln die äußere Zone des Kontaktes, die dann
auch als typischer Aktinring [MLD
+02] nach Anfärbung in Fluoreszenzmikroskopie sicht-
bar wird. Die Zellen senken unter sich an der sogenannten ruffled border mittels Proto-
nenpumpen den pH-Wert ab, wobei erzeugte Stücke aufgenommen und phagozytiert
werde. [WSH
+03] Die Osteoklasten können aktiv beide Bestandteile des Verbundwerkstoffs
Knochen mittels Kollagenasen und der pH-Wert-Senkung degradieren. Die Auflösung
der keramischen Phase im sauren Milieu wird im Labor als Resorptionstest genutzt.
Die Osteoklasten zeichnen sich durch mehrere Zellkerne aus, weil sie durch Fusion ei-
niger Monozyten entstehen. Es gelang, diesen Weg mit aus humanem Blut gewonnenen
Monozyten in vitro nachzuahmen, indem diese auf den BK푀 zu osteoklastären Zellen fu-
sionierten, wobei dies durch die Supplement RANKL (engl. Receptor Activator for Nucle-
ar Factor 휅 B Ligand) und MCSF (engl. Macrophage colony-stimulating factor) im Medium
induziert wurde. Andere Gruppen nutzen z.T. Zelllinien wie humane U-937 Monozy-
ten [DMZ08], die immortalisiert sind und die sich als Krebszelle in ihrem Verhalten von
den hier verwendeten unterscheiden sollten.
Detsch et al. zeigten, dass Monozyten auf nanokristallinem HAP gut adhärieren, zu Os-
teoklasten fusionieren und das Material resorbieren, was sie anhand von tiefen und brei-
ten Resorptionslakunen bewiesen. [DMZ08] Die Autoren fanden hingegen keine Resorpti-
onsanzeichen bei 훽-TCP-Substraten und nur wenige Ätzlöcher, da sie zwar Monozyten
vorfanden, diese jedoch auf gesintertem 훽-TCP (1300∘C) nicht zu Osteoklasten fusionier-
ten. Die Resorptionslakunen an gesintertem, mikrokristallinem HAP waren vergleichbar
mit denen auf nanokristalliner HAP.
Die Ausbildung von multinukleären, osteoklastären Zellen (Abb. 3.52(a)) mit dem cha-
rakterisitischen Aktinring [MLD
+02] (grün in Abb. 3.52(b)) auf den nanokristallinem BK푀
wurde mit cLSM Aufnahmen bestätigt.
Darüber hinaus konnte mittels RT-PCR und Gelelektrophorese der Osteoklastenmarker
TRAP (Tartate-Resitant Acid Phosphatase) nach 24 Tagen Zellkultur nachgewiesen werden
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(a) Mono- und multinukleäre Zellen (b) Detail aus (a) multinukleäre Zelle in Pore
Abb. 3.52: Multinukleäre Zelle mit ausgeprägtem Aktinring nach Monozytenfusion auf Braun-
körperscaffold BK푀 , nach 28 Tagen Zellkultur stärker auf Osteoklastenphänotyp hinweisend
Abb. 3.53: Anaylse osteoklastärer Marker via rt-PCR und Gelelektrophorese nach 24 Tagen in
vitro-Kultivierung der Monozyten bei Anwesenheit von Supplementen RANKL und MCSF
(Abb. 3.53). Banden weiterer Marker, die Osteoklasten zugeordnet werden können, wie
Kathepsin K, Calcitonin- und Vitronektinrezeptor [FLH
+99;SKK+03;CRFLF12], wurden gefun-
den und bestätigten die Hypothese, dass es sich bei den aus Monozyten fusionierten
multinukleären Zellen um Osteoklasten handelte. Costa-Rodrigues et al. zeigten, dass die
Aktivität der Osteoklasten kultiviert allein oder in Ko-Kultur mit hMSC mit zunehmen-
der Rauigkeit des Substrates (bei 1300∘C gesinterte HAP-Presslinge) in den Schranken
von Ra=0,04-0,58 휇m zunahm. [CRFLF12] Die hier für die Braunkörperkeramiken bestimm-
te Rauigkeit von Ra=0,38±0,02휇m lag im oberen Bereich, womit eine gute Resorbier-
barkeit derartiger Scaffolds möglich sein sollte, zumal diese poröser und nano-kristallin
sind. Diese Untersuchungen zeigten bereits die Zellverträglichkeit der Scaffolds.
3.4.1.2 Biokompatibilitättest mit humanen Knochenmarks-MSC
Die Biokompatibilität wurde mittels Proliferations- und Differenzierungverhalten von
hMSC ohne (OS-) bzw. mit (OS+) osteogener Induzierung evaluiert. Am Tag 1 nach der
Besiedlung liegen die hMSC vereinzelt, aber bereits gestreckt auf der Oberfläche vor
(Abb. 3.54(a)). Sie überspannen z.T. die Poren des BK퐺 (3.54(b)). Die Zellen verdichteten
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sich am Tag 7 der Kultivierung (Abb. 3.54(c)), wobei sowohl zusammenhängende und
mittels REM nicht mehr auflösbare als auch vereinzelte Zellen vorlagen (Abb.3.54(c)).
Am Tag 14 bedeckten die Zellen die Oberfläche des Scaffolds (Abb. 3.54(e)), wobei neben
den blattartigen Zellen und dem kugeligen HAP-Substrat auch feinere Fäden zu erken-
nen sind (Abb. 3.54(f)), bei denen es sich wahrscheinlich um von den Zellen exprimierte
extrazelluläre Matrix handelte. Das feine Netzwerk der ECM überspannte am Tag 7 die
Biokeramik (Abb.3.54(g)), wobei die hMSC mit ihren Fortsätzen auch direkt mit dem
HAP wechselwirkten (Abb.3.54(h),(i)).
Nach 28 Tagen Kultivierung waren die Braunkörper unabhängig vom Porendurchmesser
konfluent mit Zellen bedeckt, wie Fluoreszenzaufnahmen nach Färbung der Kerne (blau,
DAPI) und des Aktinskelettes (grün, FITC-Phalloidin) zeigten (Abb.3.55).
Die Zellen befanden sich nicht nur oberflächlich, sondern schienen bereits beim Blick auf
die Stirnfläche ab Tag 7 (Abb. 3.54(d)) in Poren zu migrieren und wurden auch am Tag 14
darin aufgefunden, wenn die Poreneingänge trotz der dichten Bedeckung durch Zellen
für die Mikroskopie zugänglich waren (Abb. 3.54(f)).
Im Längsbruch dekorierten die osteogen induzierten hMSC die Kanalporen (Abb. 3.56)
sowohl für die großporigen BK푀 als auch bei den BK퐺 mit den kleineren Porenkanal-
durchmessern. Die BK푀 sind mit 120-165휇m Porendurchmesser größer als die von Ga-
lois et al. für das Einwachsen von Gewebe geforderten 80휇m [GM04], die BK퐺 liegen mit 30-
70 휇m darunter, ließen sich jedoch nicht nur mit Zellen besiedeln, sondern diese blieben
für den Beobachtungszeitraum auch vital. Somit sollten sich auch Scaffolds mit kleineren
Porendurchmessern mit Stammzellen besiedeln und diese für einen längeren Zeitraum
kultivieren lassen. Der Vergleich der BK퐺 und BK푀 ähnlichen Materials, aber verschie-
dener Porengröße wäre eine interessante Fragestellung, wobei Einwachsversuche leider
nur in vivo zu ergründen sind. Der Unterschied zwischen Zellbesiedlung sowie deren
Kultivierung und Einwachsen sowie Knochenneubildung wird von Sanchez-Salcedo bei
ca. 20휇m und respektive 100휇m gezogen. [SSNVR08]. Hulbert et al. befanden Durchmes-
ser größer als 100휇m für Einwachsen und Knochenneubildung bei Implantation in den
Oberschenkel von Hunden für tauglich, wobei sie fünf Porenbereiche zwischen 10 bis
200휇m an Calciumcarbonat/Aluminiumoxidkeramiken untersuchten. [HYM
+70]
Bei der REM-Analyse der mit hMSC besiedelten Braunkörper zeigte sich, dass die Aus-
kleidung der Poren mit gespinstartigen und flächigen Füllungen in der Nähe der Stirn-
fläche stärker ausgeprägt war als im Zentrum der Scaffolds, d.h. in ca. 2 mm Entfernung
von der Besiedlungsseite. Die spezifische Färbung der DNA mit DAPI bewies, dass es
sich dabei nicht um eingetrocknete Proteinbestandteile des Zellkulturmediums DMEM
handelte, sondern um Zellen. Diese könnten entweder dort hinein migriert sein oder
bei der Besiedelung in noch kugliger Morpholgie der nicht adhärenten Zellen „herein-
gerutscht“ sein und anschließend im Inneren des Scaffolds adhärieren. Besiedelt wurde
stets auf der Stirnfläche der Scaffolds, die größere Poren aufwies. Unterschiedliche Be-
siedlungsmethoden wurden ausgetestet (vgl. Kap.A.3.4), wobei sich die Filtermethode
(latentes Aufsaugen der Flüssigkeit aus Medium und damit Infiltration der aufgeträufel-
ten Flüssigkeit) als an der Zellkulturbank praktikabelste Variante zeigte.
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(a) Adhärente hMSC am Tag 1 (b) Vergrößert d1
(c) Vereinzelte Zellen (sonst kon-
fluent, d7)
(d) Zellen migrieren in Poren
(e) Konfluente jedoch durch Pre-
paration verformte hMSC (d14)
(f) Vergrößerung d14
(g) Ablagerung von ECM (h) Zellfortsätze kontaktieren
HAP
(i) Filopodium adhäriert auf
HAP
Abb. 3.54: hMSC auf Stirnflächen von Braunkörpern mit kleinen Poren (BK퐺) am Tag 1 (oben), 7
(mitte) vgl. zu Tag 14 (unten) des in vitro-Experiments sowie Zell-Material-Wechselwirkung (ganz
unten) mit auf Material adhärenten Zellfortsätzen (h),(i) und exprimierter ECM (d) (REM)
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(a) Einzig Zellkerne gefärbt auf BK퐺 (b) Zellkerne und Aktinskelett gefärbt BK푀
Abb. 3.55: Fluoreszenzmikroskopische Aufnahmen von konfluenter Lage osteogen induzierter
hMSC auf der Stirnfläche der Braunkörper nach 28 Tagen Kultivierung in DMEM
Die biochemische Analyse der Zellzahl zeigte für die hMSC, kultiviert auf beiden Braun-
körperarten, eine stärkere Zunahme für die osteogen induzierten (OS+) als für die nicht
induzierten (OS-) Zellen (Abb. 3.57), wobei die letzteren aber auch proliferierten. Die Be-
siedlungszellzahl war für beide mit 100.000 Zellen gleich hoch, aber die Besiedlungseffi-
zienz (adhärent/eingesetzt) belief sich für BK퐺 auf 22% und für BK푀 auf 9%, d.h. unter-
schieden sich um den Faktor 2,4. Da die Durchmesser (D) und Höhen (H) der beiden Scaf-
folds in den Versuchen jedoch voneinander abwichen (z.B. D= 9,1 bzw. 10,7 mm), wurde
letztlich eine Besiedlungsdichte von ca. 550 bzw. 370 Zellen pro mm2 anvisiert und mit
Berücksichtigung der Besiedlungseffizienz 120 bzw. 33 Zellen/mm2 auf der Oberfläche
am Tag 1 realisiert. Ginge man davon aus, dass nicht nur Stirn- und Mantelfläche, son-
dern auch die Kanalporen homogen mit Zellen besiedelt wurden, dann läge die initiale
Zelldichte bei 3,5 bzw. 2 Zellen/mm2. Bei der Abschätzung wurden die Porendurchmes-
ser (푑0) und die Porendichte (푃퐷) über
Besiedlungsfläche = 휋 ⋅퐷
(
퐷 +퐻 +
휋
4
푃퐷 ⋅ 푑0 ⋅퐷 ⋅퐻
)
(3.1)
mit einbezogen. Bei der Analyse am Tag 1 mittels REM wurden auf BK퐺 ca. 60 Zellen/mm2
gefunden (3.54(a)) und somit halb so viele wie unter Annahme der Adhäsion auf der
Stirn- und Mantelfläche abgeschätzt. Deshalb liegt die Vermutung nahe, dass die zweite
Hälfte der Zellen durch die Besiedlungsmethode in den Kanalporen aufgebracht wurde.
Die Stirn- und Mantelfläche erscheint am Tag 1 noch sehr dünn mit Zellen bedeckt. Nach
7 Tagen Kultivierung lassen sich noch nicht konfluent bewachsene Bereiche auf dieser
äußeren Oberfläche finden (Abb.3.54(d)), nach 14 Tagen ist die gesamte Deck- und Man-
telfläche von Zellen bedeckt (Abb.3.54(e)). Nach 21 Tage stagnierte die Proliferation auf
den BK퐺 (3.57(a)). Es war bereits eine höhere, etwas mehr als doppelt so große Zellzahl
erreicht worden als auf den BK푀 .
Die unterschiedlichen Abmaße beruhen letztlich auf der unterschiedlichen Schrumpfung
der Scaffolds beim Trocknungsprozess (infolge der unterschiedlichen Porendurchmes-
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(a) Stirnfläche BK푀 im Bild links (b) Zentrum des BK푀
(c) Stirnfläche BK푀 (rechts oben) (d) Zentrum des BK푀
(e) Stirnfläche BK퐺 im Bild links (f) Zentrum des BK퐺
(g) Zellkerne dekorieren Poren BK퐺 (h) Zentrum des BK퐺
Abb. 3.56: Zell-gefüllte Porenkanäle visualisiert in Längsbrüchen der Braunkörperscaffolds BK푀
(Quartett oben) und BK퐺 (Quartett unten) oberflächennah (links) und im Zentum (rechts) der
Scaffolds (Graubilder (a),(b),(e),(f): REM d14, Farbbilder (c),(d),(g),(h): Fluoreszenzmikroskopie
mit DAPI-gefärbten Zellkernen (blau), BK퐺 d28, BK푀 d35)
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(a) BK퐺 (b) BK푀
Abb. 3.57: Proliferation: Biochemische Analyse der intrazellulären LDH-Aktivität der nicht (OS-)
und ab Tag 3 osteogen induzierten (OS+) hMSC
ser), die dann ohne Nachbearbeitung für die Zellkulturtestung verwendet wurden. Hier
muss bei weiteren Untersuchungen mehr Augenmerk auf gleiche Querschnittsflächen
bzw. Volumina gelegt werden. Den beiden Braunkörpertypen sind unterschiedliche Po-
renkanaldurchmesser und -dichten sowie Porositäten immanent, wobei die Porenober-
fläche die den Zellen zugängliche, innere Oberfläche der Scaffolds darstellt.
Die Besiedlungseffizienz ist u.a. von der Besiedlungsmethode abhängig (vgl. Kap. A.3.4),
wobei hier die des Auftropfens mit Filterpapierunterlage gewählt wurde. Dieses Verfah-
ren ist beim Arbeiten unter sterilen Bedingungen an der Zellkultur (Abzug) praktika-
bler, zeigte sich jedoch in Voruntersuchungen an Verbundwerkstoffscaffolds als weni-
ger effektiv gegenüber der Besiedlung mit Hilfe der Exsikkatormethode. Willenberg et
al. besiedelten Hydrogelscaffolds mit 30휇m Kanalporendurchmesser mit murinen, em-
bryonalen Stammzellen mittels Zentrifugation und zeigten gefüllte Poren mittels GFP-
Markierung (green fluorescent protein) und Fluoreszenzmikroskopie zu drei Zeitpunkten
bis Tag 4. [WHM
+06] Letztlich muss eine Methode gefunden werden, die sowohl zellfreund-
lich als auch für das Material unter sterilen Bedingungen durchführbar ist.
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(a) BK퐺 – kleinporig (b) BK푀 – großporig
Abb. 3.58: Differenzierung: Biochemische Analyse der spezifischen ALP-Aktivität der nicht (OS-)
und ab Tag 3 osteogen induzierten (OS+) hMSC, kultiviert auf jeweiligen Braunkörpertypen
Abb. 3.59: Analyse der Genexpressi-
on osteogener Marker der hMSC kul-
tiviert auf Braunkörperscaffolds
Die biochemische Analyse der spezifischen ALP-
Aktivität der auf Braunkörperscaffolds kultivierten
hMSC (Abb. 3.58) zeigt mit den signifikant größe-
ren Werten der osteogen induzierten im Vergleich
zu den nicht induzierten, dass sich die Stammzel-
len zu osteoblastenartigen Zellen differenzieren lie-
ßen. Dies stimmte gleichermaßen für Zellen unab-
hängig von den Braunkörperarten, jedoch wurden
höhere Werte der spezifischen ALP-Aktivität für die
auf BK푀 (Abb.3.58(b)), verglichen zu den auf BK퐺
(Abb.3.58(a)) kultivierten hMSC, gefunden. Die nicht
induzierten Zellen wiesen ebenso eine recht hohe
spezifische ALP auf, die jedoch spenderabhängig
sein kann (Spender 40 vs. 41), was besonders der
hohe Wert am Tag 1 beweist. Derartig hohe Werte am Tag 1 beobachteten auch Bernhardt
et al. bei nicht osteogen stimulierten hMSC, wobei die Zellen auf einem Scaffold aus mi-
neralisiertem Kollagen kultiviert worden waren. [BLM
+09]
3.4.1.3 Studie im kompakten Knochen des Kaninchens
Indische Kollegen unter Leitung von A. John führten eine in vivo-Pilotstudie zum Ein-
wachsverhalten der Braunkörperscaffolds BK푀 im Kaninchen durch. Dabei wurden die
Scaffolds mit den Porenkanälen längs in den kompakten Knochen gemäß der Orientie-
rung der Osteone implantiert, ohne dass der spongiöse Knochen berührt und somit das
Eindringen von Zellen aus dem Knochenmark unterbunden wurde. Alle sechs Tiere (à
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3 für d14 und d28) überlebten die Operation. Röntgenuntersuchungen zeigten, dass das
Material röntgentranspart war. Dies stellt einen möglichen Optimierungsansatz dar, wo-
bei nichttoxische Elemente höherer Ordnungszahl als Kation wie z.B. Eisen- oder Stron-
tiumionen inkorporiert werden könnten.
Wie an den histologischen Aufnahmen nach Färbung erkennbar ist (Abb.3.60), lag das
Braunkörperscaffold (dunkelgelb, bräunlich) nach 2 Wochen (Abb. 3.60(a)) im direkten
Kontakt mit dem umgebenden kompakten Knochen (hellgelb bis beige, oben links) vor.
Die trabekuläre Struktur im Bild scheint auf ein angebrochenes Scaffold infolge Ein-
pressens in den Defekt durch den Chirurgen hinzuweisen. Die Kanalporen waren nach
4 Wochen von Zellen gefüllt (blau in Abb.3.60(c), gekennzeichnet mit C), wobei es sich
zumindest z.T. um Osteoblasten handelt, weil nach Masson-Goldner-Färbung hellbrau-
ne Bereiche neben dunkelbraunen gefunden wurden, was auf neu gebildeten Knochen
(NB, hell gefärbt) neben dem Scaffold (dunkel gefärbt) hindeutet.
Der Querschnitt eines nach 4 Wochen explantierten Scaffolds wies gefüllte Poren mit ei-
ner osteonartigen Struktur auf (Abb. 3.60(e)). Dabei lagen um das mit Zellen gefüllte Zen-
trum der Kanalporen weitere Zellen schalenförmig angeordnet in neu gebildeter Kno-
chenmatrix vor, die demnach ähnlich der Osteozyten im Knochen angeordnet erscheinen.
Somit scheint das neu entwickelte Material im Zustand des Braunkörpers biokompatibel
zu sein und die Struktur des nativen kortikalen Knochens wurde wieder aufgebaut. Der
Aufbau neuer Knochenmatrix könnte auf osteokonduktive Eigenschaften hindeuten.
Als weitere Schritte blieben die Biodegradation zu klären und ob die Festigkeit angeho-
ben werden konnte. Beides wird durch Wärmebehandlung bzw. Sinterung beeinflusst.
3.4.2 Wärmebehandlung: Verdichtung und Kornwachstum
Das Remodelling von Knochen bedingt eine Auflösung der mineralischen Phase des Im-
plantates. Nativer Knochen ist resorbierbar, wärmebehandelter oder gesinterte Hydro-
xylapatitkeramiken jedoch nicht mehr oder nur schwer. [TE04] Die Ursachen basieren auch
auf vielen Materialparametern. [dBBDvB94] Der chemische Erklärungsansatz liegt an Lös-
lichkeitsprodukten (Abb.1.11) der Phasen [TPE02], Ioneneinlagerung [YLL09] oder Grad der
Kristallinität [TPE02] etc. [LL93;TE04] In der vorliegenden Arbeit sollte der Einfluss der beiden
Werkstoffparameter Korngröße und Dichte auf die Resorbierbarkeit bzw. auf die Auflö-
sung im sauren Milieu als dessen Modell via Masseverlust (vgl. Kap. 3.4.1.1) quantitativ
untersucht werden.
Die Wärmebehandlung wurde drucklos in einem Muffelofen (DLS) oder mittels einer
Spark Plasma Sintering (SPS)-Anlage durchgeführt, weil mittels SPS niedrigere Sinter-
temperaturen bei gleichartiger Konsolidierung postuliert wurden. [NTA
+02;LIOW08] Zur Ver-
einfachung wurden als Modellkörper keine Scaffolds mit Kanalporen, sondern Presslin-
ge aus HAP-Pulver verwendet, die bei unterschiedlichen Temperaturen zwischen 800-
1350∘C wärmebehandelt wurden. Diese Tabletten wurden hinsichtlich ihrer Zusammen-
setzung mittels XRD und FT-IR sowie bezüglich ihrer Dichte (1,4-3,1 g/cm3) und Kristal-
litgröße (XRD mit Riedveltanalyse, REM, 0,13-2,71 휇m) charakterisiert.
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(a) Zellen in Poren des Braunkörperscaffolds
(zwei Wochen post OP)
(b) Vergrößerte Aufnahme
(c) Kanalporen im Längsschnitt erkennbar (vier
Wochen post OP)
(d) Vergrößerte Aufnahme (d 28) mit Zellen
(C) gefüllter Kanalporen des BK푀 (M) und
Ausbildung von neuem Knochen (NB)
(e) Querschnitt mit osteonartiger Struktur inkl. eingebette-
ter, osteozytenartiger Zellen
Abb. 3.60: Histologische Untersuchung der Braunkörper mit großen Poren nach in vivo-Studie
im kompakten Knochen des Kaninchens 2 Wochen (a,b) oder 4 Wochen (c,d) nach Implantation
mit Ausbildung neuen Knochens (NB, hellbraun/gelblich), dem Scaffolds (M, dunkel/bräunlich)
und den Zellen (C, blau) nach Färbung mit van Gieson Picofuchsin und Stevens Blau
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Das Kornwachstum des Modells „Pressling“ und des Scaffolds (poröse 3D Struktur)
verhielt sich äquivalent (Abb. 3.61(a)), obwohl im strukturierten Körper nach Wärme-
behandlung bei höheren Temperaturen in kleinen Mengen CaO entstand (Abb.3.61(b)).
Somit konnte davon ausgegangen werden, dass die Ergebnisse der Untersuchungen der
Presslinge auf die porösen Scaffolds übertragbar und diese als Modell geeignet waren.
Die Auflösung der wärmebehandelten Presslinge wurde in saurer Lösung anhand des
Masseverlustes in Anlehnung an die DIN ISO 10993-14 [DINa] bestimmt und mit den oben
genannten Parametern korreliert.
Durch Wärmebehandlung kommt es zum einen zur Phasenumwandlung der Calcium-
phosphate und zum anderen zum Materialtransport bzw. Diffusion, d.h. zum Auffüllen
der Poren (Sintern), sowie zum Kristallitwachstum. Durch das Sintern bzw. in kerami-
scher Terminologie Brennen wird der anorganisch-nichtmetallische Werkstoff kompak-
tiert und das Pulverhaufwerk bzw. -Halbzeug erlangt seine Festigkeit.
Es existieren drei aufeinanderfolgende Sinterphasen, die je nach Temperaturregime (haupt-
sächlich Sintertemperatur, aber auch Heiz- und Abkühlgeschwindigkeit sowie Haltezeit)
un- oder vollständig durchlaufen werden. [Sch92] Zunächst bilden sich in der Sinteran-
fangsphase zwischen den Pulverpartikeln Kontakte aus, im Schwindungsintensivstadi-
um werden Porenräume aufgefüllt und die Partikel rücken aufeinander zu, im Sinterend-
stadium ist eine hohe Dichte von größer 92% der theoretischen Dichte erreicht und die
verbleibenden Poren liegen nicht mehr vernetzt, sondern isoliert vor (geschlossene Poro-
sität). Je nach Material und Temperatur sind jeweils unterschiedliche Prozesse in diesen
Stadien wahrscheinlicher und laufen parallel mit verschiedenen Intensitäten ab. So do-
miniert im ersten Stadium die Diffusion über die Gasphase bzw. die Oberfläche der Par-
tikel. Um hohe Schwindungsraten zu erreichen, können im zweiten Stadium neben der
Volumen- und Korngrenzendiffusion auch kooperative Materialtransporte stattfinden.
Im Sinterendstadium migrieren die Korngrenzen, wodurch es zum weiteren langsamen
Verdichten, aber auch zum raschen Kornwachstum kommt.
Die Mechanismen der Verdichtung und des Kornwachstums sind miteinander verknüpft
(Abb. 3.62(c)) und müssen gekoppelt betrachtet werden. Solange offene Porosität vorhan-
den ist, pinnen die Poren die Korngrenzen und behindern so das Kornwachstum. Für
den HAP lässt sich ein beschleunigtes Kornwachstum ab 2,9 g/cm3, d.h. 92% der theore-
tischen Dichte, feststellen (Abb. 3.62(c)), was von Mazaheri et al. experimentell bestätigt
wurde. [MHZS09]
Bei der Abhängigkeit der Korngröße von der Sintertemperatur traten zwei Bereiche auf,
wobei bei 1100∘C eine Sprungtemperatur zu existieren scheint, unterhalb derer das Korn-
wachstum nur moderat abläuft und oberhalb dafür rascher (Abb.3.62(a)). Nach dem Sin-
tern bei 1100∘C wiesen die Presslinge eine Dichte von 69% relativ zum kompakten HAP
(3,16 g/cm3) auf, d.h., die sprunghafte Vergrößerung des Korns kann nicht der verstärk-
ten Korngrenzenmigration wegen des Übergangs von offener zu geschlossener Porosität
zugeschrieben werden.
Bei dem Aufheizen von HAP an Luft kommt es zwischen 850 und 1100∘C zur Dehydro-
xylierung des HAP und zur Erzeugung von Leerstellen, wodurch sich der HAP zu Oxy-
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(a) Äquivalentes Kornwachstum durch Temperatur beim DLS für das
Modell „HAP-Pressling“ und dem porösen HAP-Scaffold
(b) XRD-Phasenanalyse: CaO-Signale erscheinen zusätzlich zu jenen des HAP in Scaffolds (fett)
im Vergleich zu Pressling (dünn) nach drucklosem Sintern (DLS) bei 800∘C (schwarz), 900∘C
(blau) oder 1000∘C (braun))
Abb. 3.61: HAP-Pressling als Modell für Scaffold
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(a) Kornwachstum ab Sprungtemperatur inkl.
Arrheniusplot zur Bestimmung der Aktivie-
rungsenergie
(b) Verdichtungsverhalten
(c) Korngröße im Zusammenhang mit der Vo-
lumendichte
Abb. 3.62: Kornwachstum und Verdichtung von HAP-Presslingen infolge des Sinterns mit den
Verfahren des drucklosen Sinterns (DLS) und des plasmaaktivierten Sinterns (SPS, engl. Spark
Plasma Sintering)
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apatit umwandelt. [MR00;LIOW08] Oxyapatit ist hochreaktiv und wandelt sich in Abhängig-
keit der Temperatur und von der Präsenz von Feuchtigkeit in der Sinteratmosphäre in an-
dere Calciumphosphatphasen (Tri- oder Tetra-calciumphosphat) um. [TM78;KWdG93;WC93]
Weder mittels XRD nach Sintern bei höchster Temperatur (Abb.A.8(a)) noch bei verschie-
denen Sintertemperaturen, analysiert mittels FT-IR (Abb. A.8(b)), wurden diese Phasen
in der vorliegenden Arbeit nach der Wärmebehandlung gefunden. Somit lassen sich die
verschiedenen Kornwachstumsgeschwindigkeiten auch nicht mit Phasentransformatio-
nen erklären.
Das Kornwachstum kann mittels der Arrheniusgleichung (Gl.3.2) beschrieben werden.
Streng genommen gilt sie für isothermes Sintern [HMW05;XLC
+01], wird aber auch für nicht-
isothermes Sintern angewendet, wenn die Haltzeit (푡퐻 ) konstant ist [JBT
+76;LIOW08]. Die
Anfangskorngröße (퐷0) wird als vernachlässigbar klein gegenüber jener nach der Wär-
mebehandlung (퐷푡) angenommen. Die präexponentielle Konstante (푘0) ist temperatur-
unabhängig. Der Kornwachstumsexponent (푛) deutet auf den Sintermechanismus hin
und er kann sich für Keramiken auf Werte zwischen 2 und 5 belaufen. [RSH
+92] Aus dem
Anstieg (푚) des Graphen im Arrheniusplot (Abb.3.62(a)) lässt sich die Aktivierungs-
energie (푄) des Kornwachstums berechnen. Bei niedrigen Temperaturen wird das Korn-
wachstum hauptsächlich von Korngrenzendiffusion und bei hohen durch Volumendif-
fusion dominiert, wofür Werte des Kornwachstumsexponenten (푛) von 3 respektive 2
verwendet werden. [Sch92;HMW05]
퐷푛푡 −퐷푛0 = 푘0 ⋅ 푡퐻 ⋅ exp
(
− 푄
푅푇
)
(3.2)
푙푛(퐷) = − 푄
푛 ⋅푅 ⋅
1
푇
+
푙푛(푘0 ⋅ 푡퐻)
푛
(3.3)
푄 = 푚 ⋅ 푛 ⋅푅 푚푖푡 푚 = 퐴푛푠푡푖푒푔,푅 = 퐺푎푠푘표푛푠푡푎푛푡푒 (3.4)
Somit ergeben sich die Aktivierungsenergien für das Kornwachstum für T<1100∘C mit
105 kJ/mol (1,1 eV) und für T>1100∘C mit 371 kJ/mol (3,8 eV), d.h., sie unterscheiden
sich um den Faktor 3,5. Dies verdeutlicht, dass das Kornwachstum in der Struktur mit
der größeren Defektdichte – dem nanokristallinen Korn mit vielen Korngrenzen inkl.
ggf. Versetzungen vom Pressen – erleichtert ist und weniger Aktivierungsenergie bedarf.
Für das späte Stadium beim Sintern von Hydroxylapatit wurde eine Aktivierungsenergie
von ca. 230 kJ/mol [LIOW08] (2,4 eV) ermittelt, wobei der Kornwachstumsexponent nicht
explizit angegeben wurde und bei der Herleitung aus den Autorendaten offenbar zu
n=1 angenommen wurde. Für n=1 und im Bereich des raschen Wachstums lag die Akti-
vierungsenergie bei dem hier gesinterten HAP bei 186 kJ/mol (1,9 eV) und ist somit ver-
gleichbar der Betrachtung der vorgelegten Arbeit, weil bei Li et al. eine initiale Korngröße
von 200 nm [LIOW08] im Gegensatz von hier ca. 30 nm vorlag. Jarcho et al. publizierte eben-
so eine Aktivierungsenergie von 230 kJ/mol für nanokristallinen HAP mit 30 nm initia-
ler Korngröße und rascher Vergröberung bei einer Dichte größer 99%, d.h., dass wegen
der großen Dichte mit starker Korngrenzenmigration zu rechnen sein sollte. [JBT
+76] Beim
Sintern von HAP mit 400 nm Korngröße bestimmten He et al. eine Aktivierungsenergie
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von 1020 kJ/mol (10,6 eV), wobei sie geringe Dichten von ca. 70% und somit einen Zu-
stand unterhalb des Übergangs zur geschlossenen Porosität betrachteten. [HMW05] Cobel
fand für das Kornwachstum in Aluminiumoxid eine Aktivierungsenergie von 640 kJ/mol
(6,6 eV) ), wobei er annahm, dass die Aluminumionen durch das Gitter und der Sauer-
stoff entlang der Korngrenze diffundieren – er bezeichnete dabei einen Kornwachstums-
exponenten von 3 als normal. [Cob61]
Weitere Werte in der genannten Literatur referenzieren Aktivierungsenergien für HAP
im Bereich um 196-242 kJ/mol (2-2,5 eV). Allerdings wurde bei HAP-Pulver der Firma
Merck mit einem Ca/P-Verhältnis von 1,62 und einer spez. Oberfläche von 65 m2/g –
also ähnlich oder gar äquivalent dem hier verwendeten HAP-Pulver – beim Sintern zwi-
schen 1100-1250∘C auch eine niedrigere Aktivierungsenergie von 142 kJ/mol (1,5 eV) be-
stimmt, [dWvDHP81] die damit auch unterhalb des häufig genannten Bereichs liegt.
Die beobachtete Sprungtemperatur rapiden Kornwachstums beim DLS von 1100∘C be-
trägt gerade 75% der Schmelztemperatur von HAP (1570∘C [KWdG93;Dor12]) und liegt damit
im optimalen Bereich des Sinterns (70-80% der Schmelztemperatur [Kelvin]), d.h. in der
Größenordnung, in der Materialtransporte, speziell Volumen- und Korngrenzendiffusi-
on, rasch ablaufen. Für das SPS scheint dieser Übergang der dominierenden Mechanis-
men bereits bei einer tieferen Temperatur stattzufinden, wobei dort die Verdichtung be-
reits soweit fortgeschritten ist, dass sich der Übergang zur geschlossenen Porosität voll-
zieht, die Poren mobil werden und Korngrenzenmigration stattfinden kann.
Die Temperatur des Sintergutes bei SPS ist immer noch ein Grund für wissenschaftliche
Diskussion und auch Basis der Reputation des SPS als Methode des Sinterns bei niedri-
gen Temperaturen. Die Unklarheit fußt auf dem Problem der exakten Bestimmung der
Probentemperatur und der Wärmeverteilung im Ofen (vgl. Kap. A.3.3). Die beiden ver-
wendeten Sintertechnologien unterscheiden sich hauptsächlich in der Verweildauer des
Sintergutes HAP bei erhöhten Temperaturen. SPS ermöglicht rasche Aufheiz- und Ab-
kühlgeschwindigkeiten, weil die eigentliche „Ofenkammer“, die kleine Grafitmatrize,
nur über eine kleine thermische Masse verfügt und darüber hinaus zwischen wasser-
gekühlten Kupferstempeln platziert ist. Beim DLS muss der gesamte Ofen erwärmt und
abgekühlt werden.
Somit ist der Energieeintrag in die HAP-Presslinge verschieden, was sich in den kleine-
ren Körnern der mittels SPS (Abb.3.63(b)) gegenüber der mit DLS (Abb.3.63(a)) gesinter-
ten Presslinge widerspiegelt. Das Verdichtungsverhalten beider Verfahren hing jedoch in
ähnlicher Weise von der Sintertemperatur ab (Abb. 3.62(b)). Somit konnte bei gleicher
Kompaktierung (Dichte) ein Material kleineren Korns durch SPS hergestellt werden.
Der Vergleich der Auflöseraten und des Einflusses der Sintermethoden soll wegen der
Uneindeutigkeit der Temperaturbestimmung basierend auf den aus dem Wärmeeintrag
resultierenden Werkstoffparametern Dichte und Kristallitgröße geschehen. Deutlich stellt
sich heraus, dass sich die mit SPS behandelten Presslinge mit stets kleinerer Kristallitgrö-
ße bei gleicher Dichte schneller im sauren Medium bei pH 3,3 auflösten (Abb. 3.64). Wie
von de Brujin et al. [dBBDvB94], Koerten et al. [KvdM99] und Daculsi et al. [DLLM91] beschrieben,
beginnt die Auflösung des Hydroxylapatits an den Korngrenzen, weshalb sich die per
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(a) DLS – größere Körner (b) SPS – kleinere Körner
Abb. 3.63: Gefüge der HAP Presslinge nach Sintern bei max. Temperatur und gleicher Dichte von
3,1 g/cm3 für das Drucklose Sintern (DLS) im konventionellen Ofen mit langer Verweilzeit bei
erhöhten Temperaturen und nach Spark Plasma Sintering (SPS) mit geringerem Energieeintrag
(keramographisch präpariert, poliert, geätzt, REM-Aufnahmen bei unterschiedlichen Vergröße-
rungen)
SPS hergestellten Proben schneller auflösten. Die größte hier eingestellte Korngröße von
2,71휇m wurde nach DLS bei höchster untersuchter Temperatur von 1350∘C bei Press-
lingen mit 3,1 g/cm3 festgestellt. Die Kompaktierung des beinah dichten Körpers schritt
nicht bzw. nur noch unwesentlich voran, jedoch wuchs das Korn, betrachtet bei gleicher
Dichte. Die Proben dieses Zustandes lösten sich noch langsamer als jene mit DLS ebenso
kompaktierten und einer Korngröße von 1,86휇m auf.
Allerdings passten die Proben mit 92% der theoretischen Dichte nicht in den ansons-
ten monotonen Trend. Tendenziell zeigte sich auch hier, dass sich bei dieser Dichte von
2,9 g/cm3 die SPS-Proben mit kleinerem Korn schneller auflösten. Der Übergang zur ge-
schlossenen Porosität sollte eigentlich zur weiteren Verlangsamung der Auflösung füh-
ren, weil die der Säure zugängliche Oberfläche bzw. die Austauschrate abnimmt. Die
Proben wurden bei 1200∘C wärmebehandelt, einer Temperatur, bei der noch keine Pha-
senumwandlung zu leichter löslichen Phasen stattfindet.
Tadic et al. [TPE02] verglichen den Masseverlust nach Auslagerung für 24 h und 72 h in
Säure bei pH 4,4 bei unterschiedlichen Calciumphosphatkeramiken. Aus den XRD- und
FT-IR-Spektren wurde von den Autoren die Kristallinität qualitativ abgeleitet, die sich
grob in amorphen, nano-kristallinen bzw. gesinterten, d.h. kristallineren, HAP einteilen
lässt. Tadic et al. publizierten Auflöseraten von 12,5%/Tag für amorphen, 7,5%/Tag für
nano-kristallinen bzw. 1,9%/Tag für den gesinterten HAP. Die Werte für die qualitative
Größe „Grad der Kristallinität“ sollten mit den Auflöseraten für den bezüglich seiner
Korngröße quantifizierten HAP verglichen werden (obwohl die Experimente letztlich im
Detail verschieden durchgeführt wurden (statisch vs. dynamisch, pH 4,4 vs. pH 3,3)). So-
mit zeigte der DLS-gesinterte HAP mit 2,7휇m Korngröße eine vergleichbare Auflösege-
schwindigkeit wie der gesinterte kristalline bei Tadic et al. (Abb. 3.65(a)). Jener mit der
kleinsten Kristallitgröße von 130 nm und damit per Definition an der Grenze zum na-
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Abb. 3.64: Auflöserate der mittels SPS bzw. DLS gesinterten Presslinge – Verlangsamung mit
zunehmender Verdichtung und Kristallitgröße
nokristallinen Korn (kleiner 100 nm) wies eine Auflöserate von 9%/Tag auf, lag somit
zwischen dem nanokristallinen und amorphen HAP von Tadic et al..
Detsch et al. beschrieben unlängst in einer Studie die Resorbierbarkeit von HAP durch
Bestimmung von Resorptionslakunen unter Osteoklasten-artigen Zellen. [DHN
+10] Es er-
wies sich, dass nanokristalliner und gesinterter HAP ähnliche Lakunen in Durchmesser
und Tiefe nach zellulärer Degradation aufwiesen. Nanokristalliner HAP mit hohem Car-
bonatgehalt inhibierte jedoch die Differenzierung zu Osteoklasten, sodass weniger Laku-
nen gefunden wurden als bei weniger carbonathaltigem HAP, egal ob dieser nano- oder
mikrokristallin war. Die Osteoklasten-artigen Zellen schienen sich auch der Korngrö-
ße des HAP-Substrates anzupassen, weil tendenziell größere Zellen auf gesintertem ge-
genüber kleineren Zellen auf nanokristallinem HAP nachgewiesen wurden. Mit diesem
Artikel scheint offenkundig zu werden, dass das Modell der Auflösung zum Verständ-
nis der Biodegradation allein nicht ausreicht, sondern es experimenteller Zell-Substrat-
Wechselwirkungs-Studien mit biochemischer Analyse und ggf. sogar Ko-Kulturen von
Osteoklasten und -blasten (z.B. in Transwellsystemen [BTD
+10] oder direktem Kontakt der
beiden Zelltypen [HHWH11]) bedarf.
Der pH-Wert, der von aktiven Osteoklasten unter sich erzeugt wird und somit biomi-
metisch im Auflöseexperiment einzustellen ist, wird als zwischen pH 3 und pH 5 (stär-
ker [SME88;Roo99] bzw. weniger sauer [Nak07]) liegend angegeben. In der DIN 10993-14 wird
ein pH-Wert von 3 empfohlen. Die Biokeramik-Scaffolds mit Kanalporen lösen sich bei
pH 3,1 schneller auf als bei pH 5 (Abb. 3.65(b)). Ebenso zeigt sich, dass die nanokristalli-
nen BK퐺 unabhängig vom pH-Wert schneller aufgelöst werden als die mikrokristallinen
Sinterkeramiken S퐺 (Abb.3.65(b)). Nach 2-Punkt-Approximation der Auflöserate mit der
Sintertemperatur lässt sich aus dem Diagramm (Abb.3.65(b)) auch erkennen, dass sich
bei 1300∘C gesinterte Biokeramikscaffolds in einer Lösung mit pH 5 (und dem oben ge-
nannten Trend folgend bei noch höheren pH-Werten) nie vollständig auflösen werden.
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(a) qualitativ [TPE02] vs. quantitativ (b) BK퐺 in Medien div. pH-Wertes
Abb. 3.65: Abhängigkeit der Auflösung (Masseverlust) von Kristallitgröße bzw. pH-Wert an
Presslingen bzw. Scaffolds und Vergleich mit qualitativen Werten des Kristalliniätsgrades (ACP
für amorphes und NCP für nanokristallines Cacliumphosphat) aus Studie von Tadic und Epp-
le [TPE02]
Tab. 3.6: Mittlerer Durchmesser der Kanalporen gemäß des Zustands in der keramischen
Technologie (PLS)
Verbundwkst. naß Grün-/Braunkörper Keramik 900∘C Keramik 1100∘C
Poren-Ø 85±15 휇m 58±11 휇m 47±12 휇m 30±6 휇m
Einer Lösung von pH 4 ausgesetzt, läge die benötigte äquivalente Sintertemperatur mit
1575∘C oberhalb bzw. nahe der Schmelztemperatur von HAP (1570∘C [KWdG93;Dor12]) und
derartige HAP-Sinterkeramik sollten Löslichkeit zeigen.
Der hier hauptsächlich verwendete pH-Wert von pH 3,3 liegt unterhalb des Umwand-
lungspunktes von HAP zu Dicalciumphosphat-Anhydrat (DCPA, Mineral Monetit), der
sich bei pH 4,2 befindet. Somit muss HAP, wie durch die Osteoklasten verursacht, instabil
werden und sich bei Abtransport der Reaktionsprodukte auflösen.
Bei den gesinterten Biokeramikscaffolds verlangsamt sich darüber hinaus die Auflösera-
te, weil sich die zugängliche Oberfläche durch die Kompaktierung und das Schrumpfen
verkleinert. Die Mikroporen werden aufgefüllt und der Durchmesser der Kanalporen,
welche die Makroporosität darstellen, verkleinert sich innerhalb der keramischen Pro-
zesskette bzw. mit größerer Sintertemperatur (Tab 3.6).
Somit konnte gezeigt werden, dass die Werkstoffparameter Korngröße und Dichte (Poro-
sität, Porengröße) einen Einfluss auf die Auflöserate haben. Dieser Zusammenhang wur-
de hier erstmals quantifiziert (Manuskript in Vorbereitung [DDRG12]). Die Biodegradation
lässt sich also nicht nur über die chemische Zusammensetzung bzw. Ionenaustausch der
Apatite steuern, sondern auch über werkstoffwissenschaftliche Parameter. Zur weiteren
Steigerung der Festigkeit wurden HAP-Keramiken mittels Sintern hergestellt.
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3.4.3 Sinterkeramik
Das in der vorgelegten Arbeit verwendete HAP-Pulver wurde von Detsch et al. bei 1300∘C
zu dichten Tabletten gesintert [DMZ08]. Schwammartige HAP-Scaffolds [CDW
+10] und bio-
morphe Scaffolds unter Erhalt der Kapillaren des Holzes [TSR
+09] wurden ebenso bei 1300∘C
synthetisiert. In der Literatur ist eine große Spanne der Sintertemperatur von HAP über
800-1350∘C und deren Auswirkung auf die Eigenschaften beschrieben, die auch vom Sin-
terverfahren (druckloses [WC93;TCSL97;BBB00;RZ03;CZZ
+08], plasmaaktiviertes [NTA
+02;GLK+02;LIOW08],
Zweistufen- [MHZS09] oder Reaktionssintern [JNV
+08;LSI+08]) abhängen. Hier wurden 1200∘C
verwendet, weil bei höheren Temperaturen die Umwandlung zu TCP [SY98;RZ03] stattfin-
den kann, die hier bewusst vermieden werden sollte, und Ramy und Chaki bei dieser die
größte Festigkeit [WC93] fanden bzw. Chen et al. keine weitere Verdichtung bei höheren
Temperaturen erzielen konnten, aber das HAP-Gefüge grobkörniger wurde. [CZZ
+08]
Während des Sinterschrittes schrumpften die Scaffolds bzgl. des Braunkörperzustands
im Volumen um 50% auf 38% und entsprechend auf 73% bzw. 79% des Durchmessers
des Verbundwerkstoffes bzw. Braunkörpers. Dies äußerte sich auch im Porendurchmes-
ser. Der ohnehin bereits kleinere mittlere Porenkanaldurchmesser der Manugel-basierten
Scaffolds verringerte sich weiter auf ca. 30휇m (Tab. 3.6). Somit wurden Manucol-ba-
sierende, gesinterte Keramiken (S푀 ) mit ca. 105휇m Porenkanaldurchmesser verstärkt
untersucht (Abb.3.66(a)). Dittrich et al. stellten HAP-, Aluminiumoxid- bzw. Titandioxid-
basierte Sinterkeramiken mit Kapillaren mit 30-50휇m Durchmesser her. [DTM02] Eljaou-
hari et al. untersuchten ebenso gesinterte Aluminiumoxidkeramiken als Filter und vari-
ierten den Kanalporendurchmesser zwischen 10 und 50 휇m. [EMK
+06] Die hier vorgestell-
ten Sinterkeramiken weisen einen größeren, dem Tissue Engineering angepassten und
für das Einwachsen von knöchernem Gewebe allgemein geforderten [HYM
+70;KK05] Poren-
durchmesser von über 100휇m auf.
In Voruntersuchungen wurde die Biokompatibilität der bei 1200∘C gesinterten Scaffolds
mittels hMSC getestet und dabei zeigten diese eine geringe Adhäsion. Um die Bioaktivi-
tät zu erhöhen, eignen sich Biogläser (basierend auf SiO2, P2O5, CaO, Na2O in verschiede-
nen Mengenverhältnissen), deren Oberfläche im Kontakt mit Medien ähnlicher Zusam-
mensetzung von Körperflüssigkeit rasch mit Apatit mineralisiert wird, an dem Knochen-
gewebe guten Kontakt ausbilden kann. [Hen91] Oonishi et al. berichten von rascherem und
dichterem Knochenwachstum um Bioglasgranulaten als um solchen aus HAP. [OHW
+99]
Aus Biogläsern werden z.B. mittels der Replikatechnik schwammartige [CTB06] oder neu-
erdings auch über 3D-Plotten gitterartige Scaffolds [WLC
+11] hergestellt. Häufig wird als
Ausgangsstoff zur Herstellung Tetraethylorthosilikat (TEOS) verwendet. [VRRS03;WLC
+11]
In der vorliegenden Arbeit wurde eine Silanisierung durchgeführt, indem Braunkörper
in eine saure alkoholische TEOS-Lösung getaucht, getrocknet und ebenso bei 1200∘C ge-
sintert (HASi) wurden. Diese beabsichtigte Silanisierung der Oberfläche geschah in An-
lehnung an eine dreiphasige Calciumphosphatkeramik (Zusammensetzung siehe unten),
welche H.-K. Varma entwickelte [NBVA08] und welche umfangreich von M. Nair und A.
John et al. auf Biokompatibilität in vitro mittels hMSC [NBL+09] in Dresden und in vivo im
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(a) S푀 (Stereomikroskop) (b) HASi (Lichtmikroskop)
(c) Wandflächen nach Bruch (d) Porenkanaloberfläche
Abb. 3.66: Sinterkeramik als Draufsicht der Stirnfläche (oben) und Gefüge (unten, zusammenge-
setzte Bilder; links S푀 , rechts HASi)
Ziegenmodell [NVM
+09] in Indien untersucht wurde. Die Scaffolds vom Typ HASi wurden
vom Verfasser der vorliegenden Arbeit im Labor von H.K. Varma in Thiruvananthapu-
ram (Kerala, Indien) während eines vom DAAD unterstützten Forschungsaufenthalts
entwickelt und z.T. auch dort charakterisiert.
Die drei Keramiken (BK푀 , S푀 , HASi) wurden auf ihre Phasen mittels XRD untersucht
(Abb. 3.67(c)). Die Sinterkeramik S푀 besteht demnach aus HAP und CaO (Abb. 3.67(a) in-
kl. Referenz aus Datenbank), wobei sich letzteres aus dem das Alginat gelierenden Ca 2+
bzw. direkt aus dem CaCO3, welches im Braunkörperzustand vorlag, mit Sauerstoff der
Luft gebildet hatte. Die Peaks des S푀 im XRD-Diagramm sind schärfer aufgrund der grö-
ßeren Kristallite von ca. 230 nm (XRD, Rietveldanalyse) im Vergleich zu denen des HAP
im Braunkörper von 41 nm, bei dem die Peaks aufgrund der Nanokristallinität der Mi-
neralphase verbreitern. Das Gefüge der S푀 weist kleine Körner auf, die beim HASi nicht
mehr zu finden waren (Abb. 3.66(c)). Die EDX-Analyse im Spotmodus der S푀 erbrachte
einen erhöhten Sauerstoffgehalt, weshalb vermutet wird, dass es sich dabei um CaO zu
handeln scheint.
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(a) S푀 inkl. Standards bestehend aus HAP (rot, PDF#09-0432)
und CaO (grün, PDF#37-1497)
(b) HASi inkl. Standards bestehend aus HAP (blau, PDF#09-0432)
und 훽-TCP alias Whitlockit (rot, PDF#09-0169)
(c) vergleichend: Braunkörper und S푀 mit gleicher und HASi mit
deutlich geänderter Zusammensetzung
Abb. 3.67: XRD-Analyse der Biokeramiken BK, S푀 und HASi inkl. Nummern der Powder Dif-
fraction Data Files (Peakhöhe der Standards gemäß einer angenommenen stöchimetrischen Ver-
hältnis der Substanzen von 1:1)
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Abb. 3.68: Sinterkera-
miken HAP (links) und
HASi (rechts)
Die Silanisierung der Braunkörper mittels TEOS ergab keine blo-
ße Oberflächenbeschichtung, sondern führte zu einer neuen che-
mischen Zusammensetzung des gesamten Scaffolds. Wahrschein-
lich infiltrierte das TEOS die Mikroporen der Braunkörperke-
ramik, und es kam zur Festkörperreaktion. [SSNVR08] Die Sinter-
keramiken S푀 und HASi unterschieden sich bereits makrosko-
pisch in ihrer Farbe (Abb. 3.68). Das Braunkörpermaterial (HAP
und CaCO3) reagierte bei Zugabe des Silikates, gefolgt von der
Sinterung bei 1200∘C, zu HAP und 훽-TCP (Whitlockit), wie die
XRD-Analyse im Vergleich zu den Referenzen aus der Daten-
bank ergab (Abb. 3.67(b)), und somit unterschied sich das HASi deutlich vom Braunkör-
per oder der Sinterkeramik S푀 (Abb.3.67(c)).
Derartige HAP/훽-TCP-Materialien werden als biphasische Calciumphosphat-Keramiken
(BCP) bezeichnet, die zu einer größeren Bioaktivität führen. [SY98] Arinzeh fand an mit
hMSC besiedelten Granulaten, dass das Verhältnis HAP/TCP die Knochenbildung im
ektopen Mausmodell beeinflusst, wobei mehr bei BCP als bei den reinen Komponenten
gefunden wurde. [ATMD05] Yamada et al. beobachteten nach Kultivierung mit Osteoklasten
mehr Resorptionslakunen auf TCP-reichen Keramiken als auf HAP-reichen. [YDHD97]
Der pH-Wert der TEOS-Lösung wurde mittels 0,5 ml 1 M H3PO4 auf ca. pH 2 eingestellt,
somit waren für die Reaktion neben den Calciumionen aus dem CaCO3 auch Phosphat-
ionen verfügbar. Offenbar lagen die Phosphationen im Überschuss vor, weil sich TCP
bilden konnte, welches ein Ca/P-Verhältnis von 1,5 im Gegensatz zu dem des HAP mit
1,67 aufweist. Bei dem indischen von H.K. Varma entwickelten Material handelt es sich
um eine triphasische Keramik aus HAP, TCP und Ca-Silikat. [JNV
+08;NBVA08] Das Element
Silizium oder erhöhte Sauerstoffwerte konnte mittels EDX-Analyse beim HASi nicht ge-
funden werden, ebenso wenig konnte eine Calciumsilikatphase mittels XRD ermittelt
werden.
Hingegen zeigte die FT-IR-Analyse (Abb. 3.69) bei dem HASi einen Peak etwas unter-
halb 500 cm−1, der dem Si-O-Si-Biegeschwingung [BCL+07] zuzuordnen ist. Somit erfolg-
te die Silanisierung offenbar nur in Spuren, wohingegen Nair et al. 15% Si mittels XRD
an der Oberfläche des indischen triphasischen Materials nachwies. Durch FT-IR-Analyse
stellte sich weiterhin heraus, dass durch das Sintern die im Spektrum der Braunkörper
vorhandenen Signale der C-O-Schwingungen bei 876 cm−1 verschwanden bzw. jene bei
1456 cm−1 kleiner wurden. Somit verringerte sich der Carbonatanteil, wie es aus dem
Brennen und der Entstehung des CaO, welches mittels XRD und REM nachgewiesen
wurde, zu vermuten war. Da jedoch die Bande der Carbonatschwingung bei 1456 cm−1
bei den Sinterkeramiken noch schwach präsent war und beide HAP enthielten, wur-
de vermutet, dass ein geringer Anteil des CaCO3 nicht als eigenständige Phase neben
dem HAP vorlag, sondern das Carbonat in das Kristallgitter eingebaut worden war. Dem
entgegen steht die Bildung von CaO, welches nicht hätte entstehen können, wenn alles
CaCO3 des Braunkörpers in das HAP eingelagert worden wäre.
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Abb. 3.69: FTIR-Spektren des Braunkörpers (schwarz), der Sinterkeramik S푀 (rot) und HASi
(blau) zur Analyse der Zusammensetzung
Die REM-Aufnahmen des Gefüges von HASi zeigen viele kleine Poren (Abb. 3.66(c)).
Die Porosität des HASi ist mit 62% größer als jene von S푀 mit 53%. Die mittleren Poren-
durchmesser der Makroporen sind jedoch mit ca. 105휇m identisch (Abb. 3.66).
Die Druckfestigkeit der Biokeramiken belief sich für den Scaffold S푀 auf 16,8±4,8 MPa
vs. 22,7±10,7 MPa für jene des HASi. Sie ist im Rahmen des Fehlers also vergleichbar,
wenngleich TCP auch eine größere Festigkeit aufweist als HAP, wie Metsger et al. an
bei 1100∘C gesinterten zylindrischen Presslingen bestimmten. [MRF99] Schumacher et al.
fanden an mittels Rapid Protoping hergestellen, gitterartigen Strukturen in Würfelform,
dass eine BCP-Keramik mit 60% HAP-Anteil eine um Faktor 2,5-3 höhere Festigkeit auf-
wies als die Kuben aus den reinen Komponenten bei annähernd gleicher Porosität der
Stränge (Sintertemperatur 1300∘C). [SDDZ10]
Die Spaltzugfestigkeit liegt für das S푀 mit 2,0±0,6 MPa um eine Größenordnung nied-
riger als die Druckfestigkeit und weist damit dieselbe Tendenz auf, die bereits bei den
Braunkörpern beobachtet wurde. Anisotrope HAP-Biokeramiken mit Kapillarporen wur-
den von anderen Gruppen z. B. mit ice templating hergestellt, wobei sich die Druckfes-
tigkeit von Scaffolds mit 65% Porosität nach dem Sintern bei 1300∘C auf 0,5 MPa be-
lief. [LVT08]
Biomorphe HAP-Sinterkeramiken (1300 [EWR
+10] bzw. 1200∘C [TSR+09]) wurden durch phy-
siko-chemische Umwandlung von Holz unter Erhalt der anisotropen Architektur der
Pflanze mit ihrer Kapillarstruktur hergestellt, wobei sich die Porengröße je nach Wahl der
Holzsorte auf 300 nm-300휇m [EWR
+10] bzw. 20 oder 250휇m [TSR
+09] belief. Durch Schrump-
fung verkleinerten sich die Porendurchmesser bei der biomorphen Umwandlung. Die
derart erzeugten biomorphen HAP-Keramiken wiesen Porositäten in Bereich 70-85% auf.
Eichenseer et al. und Tampieri et al. ermittelten Festigkeiten von 2,5-5 bzw. 0,5-2 MPa, wo-
bei die größeren Werte gefunden wurden, wenn die einwirkende Kraft parallel der Ka-
nalporenachse und die kleineren Wert, wenn diese quer dazu ausgeübt wurde. [EWR
+10;TSR+09]
Damit zeigt sich, dass aus dem anisotropen Aufbau der biomorphen HAP-Keramiken
mit Porenkanälen auch richtungsabhängige mechanische Eigenschaften resultieren. Die
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(a) Konfluente Zelllage auf Stirnfläche (b) Vereinzelt Zellen in Poren (Längsbruch)
Abb. 3.70: Konfluente Zelllage der osteogen induzierten hMSC auf der Besiedlungsseite, jedoch
nicht tief in Porenkanälen der Keramik HASi nach 28 Tagen Kultivierung
Festigkeit war für die HAP-Scaffolds, die mit Umwandlung aus Holz hergestellt wurden,
mindestens um den Faktor vier niedriger als für jene, die mit der gerichteten ionotropen
Gelbildung des Alginates und Sintertechnologie erzeugt wurden, obwohl beide Poren-
kanäle aufweisen.
Die Auflösegeschwindigkeit der S푀 in Zitronensäurelösung mit pH 4 betrug 6,4 % pro
Tag. Damit wurde der langsamste Masseverlust im Auflösetest für diese Scaffolds fest-
gestellt, der aber immer noch etwa so schnell war wie der eines kompakten Presslings
nach Wärmebehandlung bei 650∘C. Erneut bestätigte sich die Porosität als ein wesentli-
cher Parameter für die Auflösung: das HASi sollte sich aufgrund der größeren Porosität
und damit Oberfläche schneller auflösen lassen.
Die Biokompatibilität wurde mit hMSC über einen Zeitraum von 4 Wochen evaluiert.
Einen Eindruck über die Zelldichte der hMSC, die auf der Sinterkeramik HASi kulti-
viert wurden, vermittelt Abbildung 3.70 anhand fluoreszenzmikroskopischer Aufnah-
men (blau: Zellkerne (DAPI), grün: Aktinskelett (FITC-Phalloidin) aber auch Eigenfluo-
reszenz des Scaffolds). Auf der Stirnfläche zeigte sich deutlich ein konfluenter Zellrasen
(Abb.3.70(a)), allerdings ließen sich in den Porenkanälen mittels Fluoreszenzmikroskopie
keine Zellen im Inneren, sondern nur nahe der Stirnfläche finden (Abb.3.70(b)).
Humane Knochenmarks-MSC proliferierten auf beiden Sinterkeramiken S푀 und HASi
(Abb. 3.71). Allerdings wurden auf S푀 stark schwankende Zellzahlen unter den gleich-
artigen Scaffolds eines Zeitpunktes gefunden, sodass eine Interpretation hinsichlich Pro-
liferation und spezifischer ALP-Aktivität, d.h. auf die geringe Zellzahl bezogene, kaum
möglich war. Erst an Tag 21 und 28 wurden höhere Zellzahlen bei immer noch starker
Abweichung um den Mittelwert bestimmt. Die Zellzahl der osteogen induzierten hMSC
(OS+) auf HASi nahm stetig innerhalb der ersten 2 Wochen zu und blieb dann bei ca.
1,3⋅105 konstant (Abb.3.71(b)).
Die osteogene Differenzierung der hMSC konnte mit der Erhöhung der spezifischen
ALP-Aktivität nachgewiesen werden. Diese zeigte für die Zellen, kultiviert auf HASi,
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(a) S푀 (b) HASi
Abb. 3.71: Proliferation: biochemische Analyse der intrazellulären LDH-Aktivität der nicht (OS-)
und ab Tag 3 osteogen induzierten (OS+) hMSC
(a) S푀 (b) HASi
Abb. 3.72: Differenzierung: biochemische Analyse der spezifischen ALP-Aktivität der nicht (OS-)
und ab Tag 3 osteogen induzierten (OS+) hMSC
am Tag 14 des in vitro-Experiments das typische Maximum (Abb. 3.72(b)). Ein Verlauf
der spezifischen ALP-Aktivität mit Maximum am Tag 14 konnte prinzipiell auch bei der
Analyse der Zellen, die auf S푀 kultiviert wurden, gefunden werden, sodass vermutet
wurde, dass auch hier Zellen differenzierten, jedoch war eine weitergehende Aussage
bei starken Schwankungen der Werte zwischen den Proben und der initialen geringen
Zellzahl nicht sinnvoll.
Gesinterte HAP-Keramiken sind biokompatibel und werden als Knochenersatzmaterial
angewendet. [HHWH11;TE04] Die hier untersuchte Sinterkeramik S푀 wies jedoch als Rück-
stand von der Herstellungstechnologie CaO auf. Dieses sich beim Sintern gebildete CaO
scheint hinsichtlich der Biokompatibilität der über die ionotrope Gelbildung strukturier-
ten und hier untersuchten Sinterkeramik das Hauptproblem darzustellen. Die hMSC ad-
härierten im Zellexperiment schlecht auf den Sinterkörpern der S푀 , was sich in einer
sehr geringen Besiedlungseffizienz ausdrückte und auch Schwankungen der Messwerte
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eine Interpretation behinderten. Die Komponente CaO reagierte im Kontakt mit Wasser
offenbar zur Base Ca(OH)2. Das Zellkulturmedium, welches einen pH-Indikator enthielt,
zeigte keine Änderung des pH-Wertes an. Somit könnten die geringen Mengen des CaO
oberflächennah zu einer Änderung des pH-Wertes geführt haben, weshalb die Zellen
schlechter adhärierten. Das wiederholte Wechseln des Zellkulturmediums 2x wöchent-
lich im in vitro-Experiment gleicht einem Spülen, wobei das CaO ausgewaschen wurde.
Ab der dritten Woche wurden Zellen gefunden, sodass die wenig adhärenten offenbar
dann proliferierten.
Somit müsste das CaO vor der Anwendung aus der Sinterkeramik S푀 z.B. mit Spülen
entfernt werden. Hinsichtlich der Materialentwicklung sollte aber dieser Typ Sinterke-
ramik nicht weiter untersucht werden. Vor- und Nachteile der einzelen Scaffoldtypen
werden im folgende Kapitel betrachtet.
3.5 Vergleich der untersuchten Scaffoldtypen mit Kanalporen
HAP-haltige Scaffolds mit parallel angeordneten, kanalartigen Poren wurden als Ver-
bundwerkstoff und als Sinterkörper mit dem Sol-Gel-Verfahren, gefolgt von keramischer
Technologie, hergestellt. Diese wurden als Grün- und Braunkörper sowie Sinterkeramik
auf ihre Eignung als Scaffold für das Tissue Engineering hin untersucht. Hydrogele oh-
ne keramische Phase ließen sich mit mSBF funktionalisieren, wodurch jedoch kein ho-
her Gehalt an mineralischer Phase erzielt werden konnte. Die Alginathydrogele sollen
in Tabelle 3.7 als Vergleich mit aufgeführt werden, wenngleich in der vorliegenden Ar-
beit hauptsächlich die Hydroxylapatit-haltigen Scaffolds als Verbundwerkstoff oder als
Biokeramik diskutiert werden.
Die Scaffolds wiesen in allen Zuständen Porendurchmesser in für das Einwachsen von
knöchernem Gewebe geforderter Größenordnung (über 80휇m [GM04], 100휇m [KK05]) (Tab.3.7)
auf. Der Bereich der Porendurchmesser aller in der vorliegenden Arbeit untersuchten
HAP-haltigen Scaffolds erstreckte sich von 70-160휇m ,d.h. variierte um Faktor von etwa
zwei.
Die Porosität der Scaffolds belief sich je nach Material auf Werte zwischen 50 und 82%,
wobei zwischen 20 und 30% als Makroporosität auf die Kanalporen als potentieller Ort
der Zellbesiedlung entfielen. Diese ist größer als im kortikalen Knochen, wo die Porosität
nur mit 3-12% angegeben wird, aber geringer als für schwammartige Scaffolds mit einer
Makroporosität größer 50%. [KK05]
Die Mikroporosität und hohe spezifische Oberfläche der Braunkörper lässt sie für Infil-
trationsanwendungen interessant erscheinen, wie bei der Herstellung des HASi genutzt,
wobei aber auch Signalmoleküle (z.B. Wachstumsfaktoren) oder Pharmaka genutzt wer-
den könnten. Auch die Verbundwerkstoffe mit ihrer großen Porosität und der Möglich-
keit der Funktionalisierung des Alginates über elektrostatische oder kovalente Anbin-
dung von Molekülen wären dafür geeignet. Während der Wärmebehandlung vom Grün-
zum Braunkörper wurde das Alginat entfernt, wodurch Mikroporen freigelegt wurden
und die Gesamtporosität zunahm. Während des Sinterprozesses kam es zur Kompaktie-
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Tab. 3.7: Übersicht über die Gefüge der untersuchten Scaffoldtypen mit parallel orien-
tierten Porenkanälen bestehend aus unterschiedlichen Materialien erzeugt mittels des
Prozesses der gerichteten ionotropen Gelbildung
Polymer Polymer/Keramik Keramik
Hydrogel Verbundwerkstoff Braunkörper Sinterkeramik
Poren-Ø 20-350휇m 70-90휇m 50-160휇m 105휇m
Porosität >30% ca. 66% ca. 70-82% ca. 53-62%
Baustein <15 nm 22 nm 41 nm 0,7-2,7 휇m
rung und die Porosität nahm ab.
Die Dichte und die Kristallitgröße beeinflussten die Auflöserate in saurem Medium bei
pH=4 (Abb. 3.73(a)). Die BK푀 wiesen eine größere Porosität als die BK퐺 und die struk-
turierte Sinterkeramik S푀 eine größere als die Presslinge auf, und jene mit größerer Po-
rosität lösten sich bei jeweils gleicher Korngröße rascher auf. Bei dem Verbundwerkstoff
löste sich in saurem Medium hauptsächlich die nanokristalline keramische Phase aus
dem Verbund heraus, weil eine Zunahme des Glühverlustes von 27% auf 67% nach der
Perfusion in saurem Medium beobachtet wurde. Wie die geringere Auflöserate der Ver-
bundwerkstoffe, verglichen mit den Braunkörpern, zeigte, bremste die in den Zwickeln
befindliche organische Phase offenbar den Abtransport.
Das Alginatnetzwerk wird intermolekular über das Herauslösen der komplexierenden
Ionen oder durch Hydrolyse [CSS95] zerstört. Säugetiere besitzen kein Enzym zur Aufspal-
tung dieses Polysaccharids. Al-Shamkhani und Duncan injizierten mit 125Iod radioaktiv
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(a) Auflöserate bei pH 4 (b) spez. Oberfläche
Abb. 3.73: Änderung der Dichte (g/cm3), Korngröße (nm) und spezifischen Oberfläche (m2/g)
sowie daraus resultierendes Auflösverhalten bei Perfusison in saurem Medium der Scaffolds in
unterschiedlichen Stadien der keramischen Technologiekette
markiertes Alginat intravenös, intraperitoneal (Bauchhöhle) oder subkutan in Ratten und
fanden, dass niedermolekulare Fraktionen (<48 kDa) nach 24 h über den Urin und die
Exkremente ausgeschieden wurden. [ASD95] Die hochmolekulare Fraktion verblieb in der
kurzen Beobachtungszeit im Blutkreislauf, reicherte sich aber in keinem Gewebe (Herz,
Milz etc.) an. Erhöhte Konzentrationen wurden in der Leber und im Bereich der Injekti-
onsstelle gefunden. [ASD95] Die in der vorgelegten Arbeit verwendeten Alginate (A퐺, A푀 )
zeigten ein Molekulargewicht von ca. 50 kDa und sollten somit auch ausgeschieden wer-
den und sich nicht im Körper anreichern, wenngleich auch Moleküle mit bis zu 3-fachem
Gewicht mittels MALDI-TOF gefunden wurden (Abb.3.2(a)), über die die eben erwähn-
te Kurzzeitstudie keine Auskunft gab. Die in einem Typ Scaffold enthaltene Gelatine als
denaturiertes Kollagen sollte in vivo über Kollagenasen degradiert werden.
Aus den Ergebnissen der Auflösestudie war ersichtlich, dass mit Abnahme der spezifi-
schen Grenzfläche infolge der Wärmebehandlung die für die Reaktion mit dem sauren
Medium verfügbare Fläche abnahm und somit die Sinterkeramik mit der kleinen spezi-
fischen Oberfläche einen geringeren Masseverlust als die Braunkörper mit der größeren
erfuhr (Abb.3.73(b)).
Die Braunkörper (BK푀 , BK퐺) und die über den Linker EDA vernetzten Verbundwerk-
stoffscaffolds (V퐺HAP4푃EDA10) wiesen eine ähnliche Festigkeit wie trabekulärer Kno-
chen auf (Abb.3.74(a)). Das aus sintertechnologischer Sicht als Zwischenzustand zu be-
trachtende Stadium des Braunkörpers war damit erstaunlich fest, was auf ein frühes Sin-
tern zurückgeführt wurde, welches offenbar durch die Gelierionen bzw. das Reaktions-
produkt (CaCO3) beim Ausheizen katalysiert wurde. Der über Gelatine vernetzte Kom-
positscaffold (V퐺HAP4푃Gel) zeigte eine Druckfestigkeit von etwa einem Zehntel des tra-
bekulären Knochens und ein größeres Stauchungsvermögen als Spongiosa (Abb.3.29).
Die Messungen wurden stets im Zellkulturmedium, d.h. im nassen Zustand, durchge-
führt, wodurch speziell für die Verbundwerkstoffe kleinere Festigkeiten als im trockenen
3.5. VERGLEICH DER UNTERSUCHTEN SCAFFOLDTYPENMIT KANALPOREN 121
Zustand bestimmt wurden, die aber als realistischer hinsichtlich der Umgebung bei der
Anwendung zu betrachten sind.
Kortikaler Knochen war als biomimetisches Vorbild der Materialentwicklung anvisiert
worden. Ordnet man die Scaffolds hinsichtlich ihrer Dichte und Festigkeit (Abb.3.74(b))
in ein Ashby-Schaubild (Abb. 3.74(c)) ein, dann befinden sich die Scaffolds zwischen tra-
bekulärem und kortikalem Knochen. Ganz allgemein betrachtet, sind die Scaffolds mit
der Wabenstruktur hinsichtlich der Dichte im Bereich zwischen natürlichen zellulären
Materialien wie Holz und Biomineralien (Zahnschmelz, in Abb.3.74(c) enamel) bzw. Ver-
bunden mit keramischer Komponente (Perlmutt, in Abb. 3.74(c) nacre) sowie im unteren
Bereich synthetischer keramischer Materialien angesiedelt. Die gesinterten Keramiken
(S푀 , HASi) befinden sich im unteren Bereich an ähnlicher Position wie Korallen. Die
Braunkörper fallen mit ihren Eigenschaften in das Gebiet der natürlichen zellulären Ma-
terialien. Sie wiesen unter axialer Belastung ein ähnliches Verhalten wie humaner trabe-
kulärer Knochen (Spongiosa) auf, der im Labor auch getestet wurde. [RDB
+12] Er ist Ort der
Blutbildung und damit bedarf es einer größeren Porosität zur Aufnahme des Knochen-
marks. Kortikaler Knochen ist bei einer Dichte von 1,9 g/cm3 [LL67a] wesentlich fester.
Somit zeigt sich zum einen der Einfluss der Dichte bzw. Porosität auf die Festigkeit von
HAP. Zum anderen aber auch, dass natürlich vorkommende Materialien eine höhere
Festigkeit aufweisen, was darauf beruht, dass sie einen höheren Grad der Ordnung ih-
rer Bestandteile besitzen, wie z.B. die Prismen im Zahnschmelz oder Aragonitplättchen
im Perlmutt. Diese hierarchische Strukturierung, wie z.B. eine Ausrichtung der HAP-
Kristallite entlang der Porenkanallängsachse, konnte hier leider nicht erzeugt werden.
Perlmutt und andere biologische Komposite beinhalten noch einen geringen Anteil an
Biopolymeren, die zunächst für die Strukturierung als Templat genutzt werden, dann
aber auch im Verbund zur Realisierung gewisser Dehnung sowie zum Stoppen kleiner
Risse [KPFF11] dienen können. Somit erscheint ein Reinfiltrieren der Braunkörper mit Bio-
polymeren interessant, wie es zur Verbesserung der mechanischen Eigenschaften von
HAP-Schaumkeramiken in der Gruppe von Vallet-Regi et al. mit Gelatine oder Polyca-
prolacton (PCL) [CIBSS
+12] untersucht wurde. Landi et al. zeigte die festigkeitssteigernde
Wirkung anhand von gelatineinfiltrierten HAP-Keramiken mit lamellenartigen Poren,
erzeugt durch Freeze-casting. [LVT08]
Auf allen Materialtypen adhärierten, proliferierten sowie differenzierten die hMSC, wenn
sie mit osteogenen Supplementen kultiviert wurden. Die Scaffolds mit Kanalporen wur-
den mit hMSC über die Filtermethode besiedelt. Einzig auf der mikrokristallinen Sinter-
keramik S푀 war die Besiedlungsrate gering. Guo et al. beobachteten eine stärkere Adhä-
sion und Mineralisierung von humanen primären Osteoblasten, die auf nanokristallinem
HAP, verglichen mit mikrokristallinem, kultiviert wurden . [GGX
+07] Als sehr wahrschein-
lich wird vermutet, dass das in geringen Mengen in der Sinterkeramik vorhandene CaO
lokal den pH-Wert senkt und somit die Adhäsion der Zellen behindert. Global zeigte
der pH-Indikator des Zellkulturmediums jedoch keine Änderung an. Somit müsste die
Sinterkeramik S푀 vor der Anwendung intensiv gespült werden, um das CaO auszuwa-
schen.
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(a) Braunkörper und Verbundwerkstoff ähnlich
trabekulärem Knochen
(b) Untersuchte Scaffoldtypen angeordnet wie
in (c)
(c) Einordnung in Ashby-Karte (Basisgrafik entnommen Wegst & Ash-
by [WA04])
Abb. 3.74: Mechanische Eigenschaften der untersuchten Materialien und deren Einordnung;
Braunkörper vergleichbar mit trabekulärem Knochen
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Aronov et al. veränderten mittels Elektronenstrahlbehandlung das Benetzungsverhalten
von nanokristallinem HAP-Presslinge und konnten zeigen, dass bei Variation der Be-
netzungswinkel verschiedene Bakterienarten bevorzugt adhärierten. [AKR07] Der Einfluss
des Elektronenstrahls könnte also nicht nur für die Sterilisierung der Verbundwerkstoffe
interessant sein, sondern ggf. auch die Adhäsion der hMSC verbessern.
Die Sinterkeramiken S푀 wurden in der vorgelegten Arbeit durch Infiltration der Braun-
körper BK푀 mit der silikatischen Lösung (TEOS), gefolgt vom Sintern zu HASi, einer
BCP-Keramik, weiterentwickelt. Auf diesen wurde eine gute Besiedlungseffizienz erzielt
und die Zellen proliferierten intensiv. Somit kann der Effekt nicht auf die Porengröße zu-
rückgeführt werden, weil das HASi-Material einen vergleichbaren Wert wie S푀 aufwies.
Vielmehr scheint der Einfluss des Materials (CaO) oder der Mikroporosität entscheidend
zu sein, die sich etwa auf das 1,5-fache für das HASi im Vergleich zur S푀 belief (bei
gleicher Makroporosität von ca. 30%).
Die Proliferation ist von der Zelldichte der MSC abhängig, wie Lode et al. anhand von
hMSC zeigten, die in unterschiedlicher Zellzahl auf mineralisierte Kollagenschwämm-
chen gesiedelt und für 3 Wochen kultiviert wurden, wobei es bei einer geringeren Zell-
dichte zu einer größeren Vermehrungsrate kam. [LBG08] Schlussendlich lag aber die höchs-
te Zellzahl auf den Scaffolds vor, die mit dem größten in der Studie verwendeten Zellein-
satz besiedelt wurden. Kommunikation der Zellen untereinander sowie deren Kontakt
und Platzbedarf könnten beeinflussende Faktoren gewesen sein. Somit scheint eine min-
destens notwendige Zellzahl oder optimale Besiedlungsdichte zu exisiteren, wobei sich
ggf. die Zeit der in vitro-Expansion der Zellen im Tissue Engineering Ansatz verkürzen
ließe.
Die Scaffolds schrumpften während der Wärmebehandlung. Um die unterschiedlichen
Dimensionen der Proben zu berücksichtigen, soll die Zellzahl auf die Oberfläche bezogen
werden (Abb.3.75). Außer bei den Braunkörpern wurde hauptsächlich die Hülle, d.h. die
Stirn- und Mantelfläche, mit Zellen besiedelt, auch konnten bei den Verbundwerkstoff-
und Sinterkeramikscaffolds nur vereinzelt Zellen in den Porenkanälen nach der Kultivie-
rung nachgewiesen werden. Die Zunahme der Zellzahl verlief auf dem Verbundwerk-
stoff und den Braunkörperscaffolds besonders rasch und damit vorteilhaft.
Aus Abbildung 3.75 schlussfolgernd, scheint eine maximale Bedeckungsdichte bei ca.
1600 Zellen/mm2 zu existieren. Eine hypothetisch monolagige Bedeckung angenommen,
könnte jede Zelle eine Fläche von 625휇m2 beanspruchen, d.h. einen Durchmesser von
32휇m bzw. 25휇m Kantenlänge oder 13휇m x 50휇m bei einer angenommenen runden,
quadratischen bzw. rechteckig/spindelartigen Form haben. Diese Dimensionen scheinen
realisitsch zu sein, wenngleich hMSC auch in mehreren Schichten übereinander wachsen.
Somit muss eine optimale Besiedlungstechnik zum homogenen Verteilen der Zellen der
Makroporosität gefunden werden, um dieses Sättigungsplateau erst bei gleichmäßiger
Bedeckung der gesamten zur Besiedlung möglichen Fläche zu erreichen.
Ein Aspekt des Tissue Engineerings sind Signalmoleküle, die in das Scaffold integriert
werden, damit die Zellen z.B. aktiv migrieren. Eine gerichtete Struktur mit größerer Ober-
fläche erscheint dafür gut geeignet. Wenngleich die Scaffolds nicht aktiv funktionalisiert
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Abb. 3.75: Rasche Zunahme der Zelldichte der osteogen induzierten hMSC auf Biopolymer-
HAP-Verbundwerkstoff (acetongestützte Lufttrocknung, 훾-sterilisiert in Stickstoff) sowie bei den
Braunkörpern (Zellzahl bezogen auf äußere Oberfläche also der Summe aus Stirn- und Mantel-
fläche)
wurden, waren sie unter Zellkulturbedingungen dennoch nicht passiv, wie z.B. die Un-
tersuchungen zur Ca 2+-Freisetzung der Verbundwerkstoffscaffolds zeigten. Daher soll-
ten die Ca 2+-, CaCO3 oder HAP/TCP-Gehalte überwacht und bewusst eingestellt sowie
die Auswirkung auf die Zellen studiert werden.
Die hMSC differenzierten auf allen Materialien, wenn dem Medium osteogene Supple-
mente zugegeben wurden. Diese osteogen induzierten hMSC (OS+) wiesen eine höhere
spezifische ALP-Aktivität auf als die hMSC, die ohne Zusätze kultiviert wurden (OS-).
Während die spezifische ALP-Aktivität der OS-, kultiviert auf den Keramiken, am Tag 1
erhöht war und dann auf einen nahezu konstanten Wert abfiel, stieg diese für die OS-,
kultiviert auf V퐺HAP4푃Gel, über den Beobachtungszeitraum an. Dies deutet auf eine
osteogene Wirkung für das V퐺HAP4푃Gel hin, die auf der steten Freisetzung von Ca 2+-
Ionen basieren könnte. Der erhöhte Wert der spezifischen ALP-Aktivität der OS- am Tag 1
könnte eine Spenderbesonderheit sein. Kretlow et al. diskutieren einen Alterseinfluss des
Spenders und der Passage der verwendeten Maus-bMSC; das Potential zur osteogenen
Differenzierung ließ mit dem Alter nach, war jedoch bei einem Spender mittleren Alters
unabhängig von der Passage. [KJL
+08] In der vorgelegten Arbeit wurden stets Passage 5
zweier Spender (interne Nummer 40 und 41) verwendet.
Die Menge der Calciumionen in den Scaffolds schien von Bedeutung für die Biokom-
patibilität zu sein. Über den Gehalt der Calciumionen im Komposit lässt sich auch die
Menge des sich bei der Wärmebehandlung mit den Prozessgasen bildenden CaCO3 und
CaO beeinflussen, die katalytische oder zellbehindernde Wirkung haben. Neben der Sig-
nalwirkung von Wachstumsfaktoren wird auch jene von Ionen (Art, Konzentration) auf
Zellen erforscht. Gbureck et al. zeigten die angiogene Wirkung von Kupferionen ver-
gleichend zu VEGF (engl. Vascular Endothelial Growth Factor) anhand des Einwachsens
von Blutkapillaren in gedruckten Calciumphosphatkörper in vivo. [GHD+07] Ebenso wur-
de die resorptionshemmende Wirkung von Zinkionen auf Osteoklasten, kultiviert auf
TCP-Keramiken, nachgewiesen, weil mehr apoptotische Zellen und die verbleibenden
3.5. VERGLEICH DER UNTERSUCHTEN SCAFFOLDTYPENMIT KANALPOREN 125
Tab. 3.8: Vergleich der Scaffolds mit Kanalporen, hergestellt mittels ionotroper Gelbil-
dung und untersuchter keramischer Prozessierung, gruppiert nach Materialklassen
Polymer/Keramik Keramik
Verbundwerkstoff Braunkörper Sinterkeramik
Biopolym./nanoHAP nanoHAP/CaCO3 휇HAP/CaO 휇HAP/TCP
Quellung - ja + nein + nein + nein
Festigkeit + hoch ++ wie Vorbild + extrem hoch + extrem hoch
Porosität + mittel ++ hoch - niedrigst - niedrigst
Poren-Ø - am kleinsten + am größsten + mittel + mittel
Degradation – kurzfristig ++ mittelfristig - langsamst + langfristig
Endotoxine - ggf. ja + nein + nein + nein
Biokompatibiltät + sehr gut ++ exzellent +/- unklar + gut
Zellbesiedlung + gut ++ sehr gut – gering + gut
Proliferation ++ rasch ++ rasch + langsam +
Differenzierung ++ + + +
Summe +/- ++ - +
vitalen weniger aktiv gefunden wurden. [YIK
+08] Strontiumionen bzw. -komplexe als The-
rapeutika zur Behandlung von Osteoporose behinderen die Knochenresorption durch
Osteoklasten, aber den Knochenaufbau nicht. [BCS
+01;Mar05;RKH11]
Die wichtigen Ergebnisse der vorgelegten Arbeit wurden in einer Tabelle zusammenge-
tragen und die untersuchten Scaffoldtypen nach den Hauptgesichtspunkten verglichen
(Tab.3.8). Die unterschiedlich behandelten und zusammengesetzten Scaffolds wiesen ver-
schiedene Vor- und Nachteile auf. In der Summe kann die nanokristalline Braunkörper-
keramik als Favorit herausgestellt werden (Tab. 3.8), der auch das größte Potential hin-
sichtlich einer Weiterentwicklung, wie z.B. der Infiltration mit Polymeren zur Erhöhung
der Bruchzähigkeit [SY98], beigemessen wird.
In einer ersten in vivo-Studie mit der zellfrei in den Femur von Kaninchen implantierten
Biokeramik zeigte sich bereits, dass die Kanalporen mit Zellen aus dem benachtbarten
kortikalen Knochen besiedelt wurden. Mit histologischen Aufnahmen wurde belegt, dass
innerhalb von 4 Wochen die Poren mit neuer Knochenmatrix aufgefüllt wurden, in der
sich lamellenartig und eingebettet Zellen ähnlich den Osteozyten befanden. Eine zentrale
Kavität erinnerte an das Vorbild des Osteons [QHL
+01], dem wiederkehrenden Motiv im
kortikalen Knochen, welcher für die Materialentwicklung angestrebt wurde.
126 KAPITEL 3. RESULTATE & DISKUSSION
Kapitel 4
Zusammenfassung & Ausblick
Der Kolloidchemiker Heinrich Thiele und seine Mitarbeiter entdeckten die Methode der
gerichteten ionotropen Gelbildung, die hier zur Erzeugung anisotroper Strukturen ge-
nutzt wurde, und dachten mit ihr ein Prinzip der Gewebebildung, speziell des Knochens,
gefunden zu haben. Sie beschrieben diese Hypothese Mitte des letzten Jahrhunderts in
mehr als 20 Artikeln (siehe Kap.A.2, Tab.A.2). Sie ließen jedoch die Zellen als „Biofabri-
ken“ mit den komplexen Interaktionen der Proteine und Botenstoffe unberücksichtigt,
wenngleich sie sich der ordnenden Funktion der Zellen bewußt wurden. [TJP
+64] Thie-
le erkannte, dass die von ihm Mukopolysaccharid (MPS), heute extrazelluläre Matrix
(ECM) genannte Substanz eine neue und entscheidenden Rolle bei der Strukturbildung
und Genese der Gewebe zu spielen schien. [TJP
+64]
In der vorliegenden Arbeit sollten mit dieser Strukturbildungsmethode Biomaterialien
hergestellt werden, bei denen nunmehr sowohl Komponenten des Knochens als auch
die Zellen mit einbezogen werden. Bei dieser Aufgabe wurde die Strategie des Tissue
Engineerings verfolgt, bei der die Zellen zur Generierung von Gewebe in vitro auf drei-
dimensionale und poröse Trägermaterialien (Scaffolds) angesiedelt werden. Die primäre
Herausforderung lag in der Ergründung der Herstellungstechnologie von biokompatib-
len, sterilisierbaren, stabilen, aber degradierbaren Scaffolds mit hinreichender Porosität
und Porengröße für die regenerative Therapie von Knochen. Dazu wurden die erzeugten
Scaffolds physiko-chemisch charakterisiert und die Zellreaktion genutzt, um die Biokom-
patibilität bei deren Kultivierung auf den Materialien zu evaluieren. Die Zellen sollen
vom Material selbst, durch eine Funktionalisierung mit Botenstoffen oder deren Zugabe
in der Kultivierungsphase hinsichtlich des Phänotypes und Verhaltens beeinflusst wer-
den.
Knochen ist ein Verbund – materialseitig und strukturell – optimal angepasst als Gerüst
zur Lastübertragung mit Selbstheilungskapazität durch das Remodelling. Dabei wird er
durch das Zusammenspiel der Zellen im permanent stattfindenden Ab- und Aufbau an
die äußeren Bedingungen angepasst. Das Scaffold soll mit in den Remodellingkreislauf
einbezogen werden und bestenfalls wohl austariert mit dem Aufbau des neuen Gewebes
degradiert werden. Dazu müssen Zellen bzw. deren ECM-Exprimierung und das Scaf-
fold harmonieren. Stabilität und Degradation der Scaffolds konkurrieren, weil die Zellen
127
128 KAPITEL 4. ZUSAMMENFASSUNG & AUSBLICK
zunächst Halt benötigen, letztlich das Implantat jedoch komplett durch neues Gewebe
substituiert werden soll. [Hut00]
Dieses Trägergerüst sollte nach der Idee der Biomimetik das natürliche Vorbild nachah-
men, d.h. ihm in chemischer Zusammensetzung und Architektur weitestgehend gleichen
und somit eine optimale Umgebung vorgeben. Als Werkstoff kommen alle Materialklas-
sen in Frage, jedoch sollte ein biomimetisches Scaffold für die Regeneration von Kno-
chen (Hauptbestandteile: Kollagen Typ I und Hydroxylapatit) als lasttragendes Element
aus einem resorbierbaren Polymer-Keramik-Verbundwerkstoff oder einer nanokristalli-
nen Hydroxylapatitkeramik aufgebaut werden. Diese Materialien sind beim natürlichen
Knochen über weite Größenordnungen hierarchisch angeordnet (Abb. 4.1).
Auf nanoskopischer Skala ordnen sich HAP-Kristalle an die aus Kollagenmolekülen be-
stehende Fibrille, wobei mehrere zusammen eine Kollagenfaser bilden. [WW98] Makrosko-
pisch kann unterschieden werden zwischen langen Röhrenknochen mit der Hülle aus
kortikalem Knochen und dem trabekulären Knochen mit Bälkchen (Spongiosa). Die Po-
ren bieten den knochenspezifischen Zellen Platz und ermöglichen die Versorung über
Blutgefäße sowie ihre Kommunikation untereinander. Dieser Aufbau spiegelt sich im
100-200휇m großen Osteone wider, in dessen Zentrum sich Havers’sche Kanäle befinden,
die über Volkmannkanäle miteinander verbunden sind. Osteone resultieren aus dem Re-
modellingprozess des Knochens, weil diese Struktur entsteht, wenn Resorptionskanäle
der Osteoklasten wieder aufgefüllt werden.
Ein Knochenersatzmaterial könnte biomimetisch an diese Struktur des kortikalen Kno-
chens angepasst werden. [SH93;TSR
+09] Häufig wurden schaumartige Scaffolds untersucht,
die in ihrer Architektur dem trabekulären Knochen ähneln und z.B. mit Gefriertrocknung
hergestellt werden können [GWS
+08;CDW+10;CIBSS+12]. Die Struktur der nebeneinander an-
geordneten Osteone wird durch die parallel arrangierten Kanalporen nahezu perfekt wi-
dergespiegelt, die z.B. mit dem Sol-Gel-Verfahren der gerichteten ionotropen Gelbildung
erzeugt werden kann. [TH57;DTM02;DDG11]
4.1 Physiko-chemische Charakterisierung
Derartige Scaffolds mit parallel orientierten Porenkanälen waren Gegenstand der vorlie-
genden Arbeit, wobei diese auf allen Größenskalen hin charakterisiert wurden (Abb. 4.1).
Die anisotrope Struktur wurde mittels des Sol-Gel-Verfahrens der gerichteten ionotro-
pen Gelbildung des Alginates erzeugt, bei der als gelbildende Ionen die auch im Körper
vorhandenen Calciumionen (Ca 2+) verwendet wurden. Die Ca 2+-Ionen diffundierten in
breiter Front in das Alginatsol ein, wobei sich Kanalporen ausbildeten. Nach erfolgter
Gelierung bestanden die Wände der erhaltenen wabenartigen Struktur aus dem Struk-
turierungspolymer Alginat sowie Zusatzstoffen wie keramischen Pulvern oder anderen
Biopolymeren.
HAP wurde mittels Fällungsreaktion in ionhaltiger Lösung (SBF) nachträglich oder syn-
chron zur Strukturausbildung durch Zugabe von Phosphatpuffer ins Alginatsol in situ
erzeugt oder aber auch als Pulver eingebracht. Ein hoher Gehalt an keramischer Pha-
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Abb. 4.1: Materialentwicklung gemäß des Vorbilds der Natur mit hierarchischem Aufbau und
Charakterisierung über Größenordnungen hinweg
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se relativ zum Biopolymer unter Beibehaltung der kanalartigen Poren konnte einzig mit
letzter Variante, der Zugabe von Pulver, realisiert werden. Als weiteres Biopolymer wur-
de bei einem Teil der Varianten Gelatine inkorporiert. Der Gehalt und der Typ des Al-
ginats, die Konzentration des Elektrolyten und die Menge der Zusätze beeinflussten die
Durchmesser der Kanalporen.
In der Literatur wird eine Mindestgröße der Poren zur Besiedlung sowie späteren Versor-
gung der Zellen im Scaffold von größer 50휇m und zum Einwachsen von knöchernem Ge-
webe von 80 [GM04], besser 100휇m [KK05], gefordert. Diese Mindestporengröße wurde für
die untersuchten Scaffolds (außer im Zustand der unten beschriebenen Sinterkeramik)
mit dem Alginat Manugel (A퐺) gerade erzielt. Mit dem Alginat Manucol (A푀 ) konnten
sogar größere Durchmesser eingestellt werden, jedoch erwiesen sich die Verbundwerkstoff-
Scaffolds auf Manucol-Basis als nicht ausreichend stabil unter Zellkulturbedingungen. Es
wurde eine günstige Verfahrensweise bzgl. Zusammensetzung (1푀/표 Alginat, 1 푀/표 Gela-
tine, 4푀/표 HAP) und Prozessparameter (1 M CaCl2, Vermittlerschicht, 30∘C) hinsichtlich
der Ausbildung der Kanalporen (Länge, Dichte, mittlerer Durchmesser) herausgearbei-
tet. Diese optimierte Variante (V퐺HAP4푃Gel) wurde als zylindrische Probe intensiv cha-
rakterisiert (Abb.4.2).
Zur Sterilisation, zur keramischen Weiterverarbeitung und hinsichtlich einer möglichen
Anwendung als Knochenersatzwerkstoff oder Scaffold für das Tissue Engineering muss-
ten die Verbundwerkstoffe getrocknet werden. In vitro handhabbare und formstabile
Verbundwerkstoff-Scaffolds wurden durch acetongestützte Lufttrocknung erhalten. Bei
der, dieser Methode immanenten Schrumpfung verzahnen sich offenbar die keramischen
Pulverpartikel und erzeugen eine höhere Festigkeit im Vergleich zu gefrier- oder Kritisch-
Punkt-getrockneten Scaffolds. Auch kam es zu einer langsameren Erweichung unter Zell-
kulturbedingungen (37∘C, 8% CO2, Kulturmedium DMEM). Es konnte dabei gezeigt
werden, dass die Quellbarkeit und die Änderung der Festigkeit unter Zellkulturbedin-
gungen für einen längeren Zeitraum durch die Wahl von physikalischen oder chemi-
schen Sterilisationsverfahren bzw. das Einbringen anderer Linkermoleküle, gefolgt von
EDC-aktivierter Vernetzung, beeinflussbar sind. Mit der Wahl von Ethylendiamin (EDA)
als Linker konnten Verbundwerkstoffscaffolds Alginat/HAP (V퐺HAP4푃EDA10) mit lang-
samerer Kinetik der Erweichung erzeugt werden, als es mit dem Linker Gelatine (V퐺HAP4푃Gel)
der Fall war. Die initiale Festigkeit des Scaffolds vom Typ V퐺HAP4푃EDA10 war ver-
gleichbar jener humanen spongiösen Knochens bei einem größeren Verformungspoten-
tial (Stauchbarkeit).
Die dem Verbundwerkstoff anhaftende Quellbarkeit und Erweichung sollte durch Wei-
terverarbeitung zu Biokeramiken umgangen werden. Bei der Wärmebehandlung schrumpf-
ten die Grünkörper-Scaffolds zum Braunkörper und noch stärker zum Sinterkörper (1200∘C).
Der Braunkörper, bei dem bei 650∘C die organischen Bestandteile thermisch entfernt wer-
den und der in der Pulvertechnologie nur einen Übergangszustand darstellt, wurde in
der vorgelegten Arbeit auch intensiv untersucht, weil bei solch niedrigen Temperaturen
kaum Kornwachstum des HAP zu erwarten war. Werkstoffe mit nanokristallinem Gefü-
ge weisen häufig günstigere, z.B. bessere mechanische, Eigenschaften auf als solche, die
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Abb. 4.2: Intensiv untersuchter Verbundwerkstoff-Scaffold aus Alginat, Gelatine und Hydroxyl-
apatit (V퐺HAP4푃Gel), nach Gelbildung dargestellt im Quer- und Längsschnitt und der typisch
zugeschnittenen, zylindrischen Form
aus gröberen Körnern aufgebaut sind. Dabei führt die Verdichtung beim Sinterprozess
ebenso zu höheren Festigkeiten. Die Braunkörper wiesen eine große Porosität auf, die
für die Anwendung als Scaffold für das Tissue Engineering notwendig und gewollt ist.
Die Makroporen dienen der Zellbesiedlung und die Mikroporen zur Funktionalisierung
mit Botenstoffen; auch ermöglichen diese die Kommunikation der Zellen untereinander
durch lösliche Botenstoffe. Trotz der Porosität von 70-80% konnte mit ca. 4,5 MPa eine
Druckfestigkeit vergleichbar jener des trabekulären Knochens (6 MPa) erzielt werden.
Der Einfluss von Dichte und Korngröße sowie des pH-Wertes eines sauren Mediums auf
die Auflöserate in Perfusion konnte quantitativ für HAP belegt werden: Osteoklasten
degradieren den Knochen in vivo u. a. durch lokale pH-Absenkung.
Verbundwerkstoff-Scaffolds basierend auf dem Alginat Manucol, welches weniger ge-
lierende Ionen binden kann, waren unter in vitro-Bedingungen nicht stabil, führten aber
auch zu Grünkörpern, die in der keramischen Prozesskette weiter zu Braunkörpern (BK푀 )
und Sinterkeramiken (S푀 ) verarbeitet werden konnten. Diese BK푀 wiesen größere Po-
rendurchmesser und eine höhere Porosität auf als die Braunkörper (BK퐺), welche auf
dem Alginat Manugel basierend hergestellt wurden, wobei sich die Festigkeit genau ent-
gegengesetzt verhielt. Im Drucktest wurde auch die anisotrope Natur der Scaffolds mit
wabenförmiger Porenstruktur gezeigt, weil die Festigkeit bei Belastung in Normalen-
richtung bzgl. der Kanalporenlängsachse eine Größenordnung niedriger war, als wenn
parallel zu den Kanalporen belastet wurde.
Die Zusammensetzung der Scaffolds änderte sich bei der Wärmebehandlung. Beim Aus-
heizen kam es offenbar durch die in geringen Mengen vorhanden Ca 2+-Ionen, die das
Alginat gelieren ließen, zu einer Reaktion mit den Gasen des Verbrennungsprozesses.
Die Ca 2+-Ionen lagen feinverteilt zwischen den HAP-Partikel vor und schienen eine frü-
he Sinterreaktion zu begünstigen.
So wurden in den Braunkörpern Calciumcarbonat (CaCO3) und bei höheren Tempera-
tur Calciumoxid (CaO) nachgewiesen. Nach Rehydrierung bzw. in Zellkuturexperimen-
ten senkte das CaO wahrscheinlich den pH-Wert an der Oberfläche der Sinterkeramiken
(S푀 ), weshalb Zellen auf diesem Materialtyp nur mäßig adhärierten, was sich in einer
geringeren Besiedlungseffizienz zeigte. Darum wurde eine Silanisierung des Braunkör-
132 KAPITEL 4. ZUSAMMENFASSUNG & AUSBLICK
per BK푀 durchgeführt und diese mit TEOS infiltrierten Körper bei 1200∘C gesintert. Das
erhaltene Scaffold (HASi) bestand aus HAP und 훽-Tricalciumphosphat (TCP), d.h. war
vom Typ der biphasigen Calciumphosphatkeramiken (BCP), auf denen hMSC eine höhe-
re Besiedlungseffizienz aufwiesen als auf den nicht silanisierten Sinterkeramiken.
4.2 Biokompatibilität
Die Proliferation von osteogen induzierten (OS+), humanen Stammzellen aus Knochen-
mark (hMSC) war auf beiden Sinterkeramiken (S푀 , HASi) gut. Eine höhere Zellzahl,
Zelldichte und Vermehrungsrate (ca. Versechsfachung in 14 Tagen) wurden aber eher,
d.h. schon nach etwa der halben Zeit, auf den HASi gefunden, was für die Anwendung
als Scaffold günstig ist. Die höchste Proliferationsrate wurde auf den Verbundwerkstoff-
Scaffolds (V퐺HAP4푃Gel), gefolgt von den Braunkörpern mit einer Vermehrungsrate um
ca. Faktor 8 innerhalb von 2 Wochen, gefunden. Die Zellen konnten im Fall der Braun-
körper nicht nur auf der Stirn- und Mantelfläche, sondern auch in den Kanalporen im
Zentrum der Scaffolds BK퐺 und BK푀 nachgewiesen werden (Abb. 4.3). Da die Braun-
körperscaffolds, basierend auf dem Alginat Manugel (BK퐺), kleinere Porendurchmesser
als die Verbundwerkstoffscaffolds oder sogar die Sinterkeramiken (HASi, S푀 ) aufwiesen,
scheinen entweder die Besiedlungsmethode optimierbar oder diese Materialien weniger
günstig für die Adhäsion der hMSC geeignet zu sein.
Humane MSC ließen sich in Gegenwart von Supplementen auf allen untersuchten Ma-
terialien in Richtung des osteogenen Phänotyps differenzieren. Die spezifische Aktivi-
tät der alkalischen Phosphatase (ALP) war besonders bei Experimenten mit BK푀 und
HASi am Tag 1 der Kultivierung erhöht, was auf eine osteogene differenzierende Wir-
kung der Scaffolds selbst hindeuten könnte. Die beobachteten Effekte könnten aber auch
auf spenderbedingte Varianten zurückzuführen sein. Die Werte der spezifischen ALP-
Aktivität waren für die hMSC höher, die mit osteogen wirkenden Supplementen kulti-
viert wurden (OS+), als bei jenen in Kultur ohne Zusätze (OS-). Die osteogene Differen-
zierung konnte auf Genebene auch mittels elektrophoretischer Analyse der Produkte der
Reverstranskriptase-Polymerasekettenreaktion (RT-PCR) nachgewiesen und somit bestä-
tigt werden. Die Biokompatibilität der Braunkörper BK푀 zeigte sich auch in einem in
vitro-Experiment, bei dem Monozyten aus Blut auf dem Scaffold zu osteoklastenartigen
Zellen fusionierten. Diese wiesen mehrere Zellkerne und den typischen Aktinring auf
und zeigten auch typische osteoklastäre Marker, wie mittels Mikroskopie bzw. RT-PCR
nachgewiesen wurde.
In einer ersten in vivo-Studie, die von Partnern in Indien durchgeführt wurde, sollte die
Leistungsfähigkeit des BK푀 im Oberschenkelknochen von Kaninchen untersucht wer-
den. In kortikalem Knochen wurde längs ein Defekt gesetzt, ohne den Markraum zu öff-
nen. Die Scaffolds wurden mit der Kanalporenachse parallel zum Röhrenknochen und
press-fit eingesetzt, sodass Zellen hauptsächlich aus dem benachbarten kortikalen Kno-
chen einwandern sollten. Innerhalb von 2 Wochen waren die Scaffolds gut integriert.
Nach 4 Wochen wurden die Porenkanäle gefüllt mit Zellen vorgefunden, wie histologi-
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(a) Stirnfläche (b) Längsbruch
Abb. 4.3: Osteogen induzierte, humane mesenchymale Stammzellen nach 14 Tagen Kultivierung
auf nanokristallinem, porösem Braunkörper-Scaffold (BK푀 ) mit großen Poren (Maßstabsbalken
100휇m) auf Siedlungsfläche und im Zentrum (cLSM-Abbildungen mit blau/DAPI: Zellkernen,
grün/FITC-Phalloidin: Aktinskelett)
sche Präparate zeigten. Auch kam es bereits zu Knochenneubildung. Die lamellenartige
Anordnung des neu gebildeten Knochens, die darin ähnlich den Osteozyten eingebette-
ten Zellen und die zentrale Kavität erinnern an den Aufbau von Osteonen (Abb.3.60(e)).
4.3 Weitere Fragestellungen
Die Testung der Zellreaktion in vitro sowie auch in vivo scheint unabdingbar auf dem
Weg zur Herstellung eines Biomaterials, weil die Zellen lokal bzw. der Körper in sei-
ner Gesamtheit das Biomaterial annehmen muss. Deshalb wurden hier die Scaffolds auf
ihre Biokompatibilität primär mit Hilfe von humanen Stammzellen inkl. ihrer Differen-
zierung zu Osteoblasten untersucht. Auf dem Wege zur Nutzung in der klinischen An-
wendung müsste nun der Favorit der Entwicklung – der Braunkörper-Scaffold BK푀– in
größeren Defekten untersucht werden. Dabei sollte auch beobachtet werden, ob die Vor-
besiedlung mit autologen Zellen eine zusätzliche Verbesserung bei der Heilung bewirkt.
Letztendlich steht dieser Beweis für den Menschen bzw. für spezielle Indikationen noch
aus. [KBB
+10]
Interessante Fragestellungen gibt es darüber hinaus auch aus Ingenieursicht zu bearbei-
ten. Zuerst sollen Aspekte der Abmaße genannt sein, dann der Zusammensetzung und
schließlich die Anwendbarkeit der Scaffolds für die Therapie anderer Defekte erwähnt
werden.
Bislang wurden Scaffolds von maximal etwa 10 x 10 mm in Durchmesser bzw. Höhe
untersucht. In lateraler Richtung, d.h. quer zu den Kanalporen, scheint dem Strukturie-
rungsverfahren kaum eine Grenze gesetzt und sich somit Scaffolds größeren Durchmes-
sers herstellen lassen. Die maximal mögliche Höhe muss noch bestimmt werden. Dabei
wird auch interessant, wie die dem Verfahren inhärente Vergrößerung des Porendurch-
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messers mit zunehmender Geldicke gesteuert werden kann, weil der Gradient des ge-
lierenden Ions sich stetig mit der Gelbildung ändert. Experimente zur gezielten Anhe-
bung der Konzentration im Elektrolyten (Überstand) während der Gelbildung stehen
noch aus. Der mittlere Porendurchmesser könnte auch durch Verwendung anderer Al-
ginattypen vergrößert werden. Mit Scaffolds gleichen Materials, aber unterschiedlichen
Porendurchmessers, wie z.B. der beiden Braunkörperkeramiken BK퐺 und BK푀 , könnten
zum einen der Einfluss von Flussgeschwindigkeiten auf Zellen in Perfusionskultur und
zum anderen Einwachsraten in vivo bzw. der für das Einwachsen notwendige Durchmes-
ser der Poren bestimmt werden. Für beide Experimente ist hinsichtlich der Auswertbar-
keit eine Struktur mit Porenkanälen sinnvoll, weil sich Einwachslängen oder Scherraten
definierter bestimmen lassen als im Fall von Scaffolds mit schaumartiger Architektur.
Ein weiteres spannendes Feld bietet die Einbindung von Ionen, die potentielle Signal-
wirkung auf die Zellen ausüben (Sr 2+ bei Osteoporose, Cu 2+ Angiogenese [GHD
+07]). Die
alternativen Ionen könnten direkt zum Gelieren oder wegen der reversiblen Austausch-
barkeit von Ionen im Alginat auch nach der Strukturbildung variiert werden. Die Weiter-
verarbeitung zu Biokeramiken wäre auch denkbar; erste Machbarkeitsstudien zur Her-
stellung von Keramiken, basierend auf zinkgelierten Alginatsolen, wurden bereits durch-
geführt (Abb.4.4). Es wäre aber auch die Verwendung von partiell substituierten Calci-
umphosphatpulvern wie z.B. mit Strontium- [LTC
+07], Eisen- [MON
+07] oder Zink- [YIK
+08]-
Ionen möglich. Damit könnte auch die Röntgentransparenz überwunden werden, von
der im in vivo-Experiment des Favoriten der hier dargestellten Materialentwicklung be-
richtet wurde. Die Einbindung von Nanopartikeln wäre dazu auch dienlich und wur-
de an Alginat-Dextran-Hydrogelen untersucht. [KWP
+09;BKM10;KKP+11] Des weiteren könn-
ten silanisierte Scaffolds bei niedrigeren Temperaturen wärmebehandelt werden, um die
Phasenumwandlung zu 훽-TCP zu vermeiden und die Oberfläche als Bioglas zu modifi-
zieren.
Scaffolds mit kanalartigen Poren könnten bei der regenerativen Therapie von Knochen-
Knorpel-Defekten (sogenannten osteochondralen Defekten) nützlich sein. Hierbei han-
delt es sich um Defekte von Gelenken, bei denen nicht nur der Knorpel, sondern auch der
sich darunter befindende Knochen geschädigt ist. Knorpelgewebe weist geringe Selbst-
heilungskapazität und keine mineralische Phase auf. Biphasische, aber monolithische
Scaffolds mit Porenkanälen könnten mit an die jeweilige Lage angepasster Zusammen-
setzung einen Beitrag leisten. [GED07] In aktuellen Studienarbeiten werden die Zusammen-
setzung (z.B. Beimischung weiterer Biopolymere) und die sterile Herstellung unter Be-
rücksichtigung der Ausbildung der Porenkanalstruktur optimiert. Von besonderem In-
teresse sind dabei die Einbettung von Zellen in den Knorpelteil der biphasischen Scaf-
folds und die Optimierung der Strukturierungskonditionen in Anwesenheit von autolo-
gen Stammzellen oder Chondrozyten, die derzeit von Kathleen Schütz im Rahmen ihrer
Promotion untersucht werden.
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Abb. 4.4: Hydroxylapatit-Biokeramiken im Zustand des nanokristallinen Braunkörpers und
der mikrokristallinen Sinterkeramik nach gerichteter ionotropen Gelbildung des Alginat-HAP-
Schlickers, erzeugt mit Zinkionen und inkorporiert als Alternative zu den Calciumionen zur an-
tibakteriellen Wirkung der Scaffolds
4.4 Fazit
In der vorgelegten Arbeit konnten strukturierte Substrate (Scaffolds) für das Tissue Engi-
neering von Knochen in keramischer Technologie hergestellt werden. Neben dem struk-
turierten und getrockneten Verbundwerkstoff (Grünkörper) und der Sinterkeramik wur-
de auch der Zwischenzustand nach Ausheizen der organischen Phase (Braunkörper) eva-
luiert. Bei der Herstellung blieb die Architektur der parallel orientierten Kanalporen, die
über die gerichtete ionotrope Gelbildung des Alginates erzeugt wurde, in allen Material-
zuständen erhalten. Die Scaffolds entsprachen allen prinzipiell gestellten Forderungen –
waren porös mit hinreichenden Porengrößen, sterilisierbar, stabil unter Zellkulturbedin-
gungen und biokompatibel. Der unerwartete Favorit der Entwicklung, der Braunkörper
– eine nanokristalline, poröse HAP-Biokeramik – lag in einer ersten in vivo-Studie nach
4 Wochen integriert im Knochen vor. Die beobachtete Knochenneubildung deutete auf
eine osteokonduktive Wirkung des Materials hin. Diese Ergebnisse motivieren zur Wei-
terentwicklung und Nutzung als Implantat und Scaffold. Die in der vorliegenden Arbeit
dargestellten Technologien und Materialien bieten eine Basis für weitere Forschung unter
Verwendung der interessanten Architektur.
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Anhang A
Anhang
A.1 Abkürzungen
Chemische Verbindungen
Symbol Erklärung
ALP Alkalische Phosphatase
BSP II Knochensialoprotein Zwei
Col Kollagen
Ca/P Calcium-zu-Phosphor-Verhältnis
DAPI Diamidin-2-Phenylindol
DMEM Dulbecco’s Modified Eagle’s Medium
DNA Desoxyribonukleinsäure (DNS)
EDA Ethylendiamin
EDC N-(3-Dimethylaminopropyl)-N-ethylcarbodiimid
FCS Fötales Kälberserum
FITC Fluoresceinisothiocyanat
G Guluronsäure bzw. als Index: Scaffolds basierend auf G-reiches Alginat Manugel
GAPDH Glycerinaldehyd-3-Phosphat-Dehydrogenase
gel Gelatine
HAP Hydroxylapatit (Calciumphosphat)
LDH Lactatdehydrogenase
M Manuronsäure bzw. als Index: Scaffolds basierend auf M-reiches Alginat Manucol
MCSF Makrophagenkoloniestimulierender Faktor
NHS N-Hydroxysuccinimid
OCL Chitosanoligosaccharidlactat
P/S Penicillin/Streptomycin
RANKL Receptor activator of nuclear factor kappa-B ligand
RNA Ribonukleinsäure
SBF Simulierte Körperflüssigkeit (simulated body fluid)
TEOS Tetraethylorthosilikat
TRAP Tartratresistente saure Phosphatase
Tris Tris(hydroxymethyl)-aminomethan
TCP Tricalciumphosphat
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Physikalische Größen
Symbol Dimension Erklärung
2휃 [∘] Beugungswinkel
휆 [nm] Wellenlänge
pH pH-Wert, Mass für saueren/basischen Charakter der Lösung
R푎 [휇m] Rauigkeitswert (aritmethisches Mittel)
휌 [g/cm3] Dichte
T [∘C] Temperatur
Sonderabkürzungen
Symbole Erklärung
A푖 Alginatausgangspulver (i=G,M) für gulu- bzw- manuronsäurereiches Alginat
퐴푡/표 Atomprozent
BK푖 Braunkörper (i=G,M)
훾 Gammastrahlung
HASi Sinterkeramik basierend auf BK infiltriert mit TEOS vor Sinterung
H푖 Hydrogel (i=G,M) basierend auf Gulu- oder Manuronsäure reichem Alginat
hMSC humane, mesenchymale Stammzellen gewonnen aus Knochenmark
푀/표 Masseprozent
OS+ osteogen induziert durch chemische Zusätze
OS- Zellen OHNE osteogen wirkende Zusätze kultiviert
S푖 Sinterkeramik (i=G,M)
V푖 Verbundwerkstoff (i=G,M)
푉 표푙/표 Volumenprozent
Einrichtungen und Verfahren
AFM Rasterkraftmikroskopie
cLSM konfokale Rasterlasermikroskop(ie)
EDX Energiedispersive Röntgenspektrometrie
ESEM Environemental Scanning Electron Microscope/-y
GDOES Glim discharge optical emisson spectroscopy
FM Fluoreszenzmikroskop(ie)
LM Lichtmikroskop(ie)
휇CT mikro-Computertomographie
REM Rasterelektronenmikroskop(ie)
rt-PCR reverse Transkriptase-Polymerase-Kettenreaktion
TEM Transmissionselektronenmikroskop(ie)
XRD Röntgendiffraktometrie (X-Ray Diffraction )
A.1. ABKÜRZUNGEN III
Ta
b.
A
.1
:N
om
en
kl
at
ur
un
d
Z
us
am
m
en
se
tz
un
g
de
r
ve
rw
en
de
te
n
Sc
af
fo
ld
s
ge
or
dn
et
na
ch
A
lg
in
at
pu
lv
er
(A
),
H
yd
ro
ge
l(
H
),
Ve
rb
un
dw
er
ks
to
ff
(V
)o
de
r
G
rü
nk
ör
pe
r
so
w
ie
K
er
am
ik
al
s
Br
au
nk
ör
pe
r
(B
K
)u
nd
Si
nt
er
ke
ra
m
ik
(S
)
Sy
m
bo
l
Z
us
am
m
en
se
tz
un
g
H
is
to
ri
e
A
lg
in
at
ty
p
Li
nk
er
Ve
rn
et
zu
ng
M
in
er
al
A
퐺
M
an
ug
el
re
ic
h
an
M
on
om
er
ei
nh
ei
tG
ul
ur
on
sä
ur
e
A
푀
M
an
uc
ol
re
ic
h
an
M
on
om
er
ei
nh
ei
tM
an
ur
on
sä
ur
e
H
퐺
M
an
ug
el
So
la
us
A
퐺
ge
lie
rt
m
it
1M
C
aC
l 2
H
푀
M
an
uc
ol
So
la
us
A
푀
ge
lie
rt
m
it
1M
C
aC
l 2
H
퐺
G
el
M
an
ug
el
G
el
at
in
e
G
el
at
in
e
in
So
la
us
A
퐺
zu
ge
ge
be
n
H
푀
G
el
M
an
uc
ol
G
el
at
in
e
G
el
at
in
e
in
So
la
us
A
푀
zu
ge
ge
be
n
H
퐺
C
ol
M
an
ug
el
K
ol
la
ge
n
I
fib
ri
lli
er
te
s
K
ol
la
ge
n
in
So
la
us
A
퐺
zu
ge
ge
be
n
V
퐺
O
C
L-
H
A
P 푚
푆
퐵
퐹
M
an
ug
el
O
C
L
na
no
-H
A
P
ge
sp
ül
lt
in
O
C
L,
G
el
au
sg
el
ag
er
ti
n
m
SB
F
un
d
H
A
P
m
in
er
al
is
ie
rt
V
퐺
H
A
P 푠
푦
푛
푐
M
an
ug
el
na
no
-H
A
P
Ph
os
ph
at
pu
ff
er
im
So
ld
es
A
퐺
,H
A
P-
Fä
llu
ng
sy
nc
hr
on
zu
r
G
el
bi
ld
un
g
V
푀
H
A
P 푠
푦
푛
푐
M
an
uc
ol
na
no
-S
BF
Ph
os
ph
at
pu
ff
er
im
So
lA
푀
,H
A
P-
Fä
llu
ng
sy
nc
hr
on
zu
r
G
el
bi
ld
un
g
V
퐺
H
A
P1
푝
푢
푙푣
M
an
ug
el
H
A
P-
Pu
lv
er
ve
rs
at
z
de
s
A
퐺
-S
ol
s
m
it
1푀
/ 표
H
A
P-
Pu
lv
er
V
푀
H
A
P1
푝
푢
푙푣
M
an
uc
ol
H
A
P-
Pu
lv
er
ve
rs
at
z
de
s
A
푀
-S
ol
s
m
it
1푀
/ 표
H
A
P-
Pu
lv
er
V
퐺
H
A
P4
푃
G
el
M
an
ug
el
G
el
at
in
e
ED
C
/N
H
S
H
A
P-
Pu
lv
er
G
el
at
in
e
im
So
la
us
A
퐺
1:
1
m
it
4푀
/ 표
-H
A
P
D
is
pe
rs
io
n,
ED
C
-v
er
ne
tz
t
V
푀
H
A
P4
푃
G
el
M
an
uc
ol
G
el
at
in
e
ED
C
/N
H
S
H
A
P-
Pu
lv
er
w
ie
V
퐺
H
A
P4
푃
G
el
ab
er
So
lb
as
ie
re
nd
au
fA
lg
in
at
Ty
p
A
푀
V
퐺
TC
P4
푃
G
el
M
an
ug
el
G
el
at
in
e
ED
C
/N
H
S
훽
-T
C
P-
Pu
lv
er
w
ie
V
퐺
H
A
P4
푃
G
el
ab
er
TC
P-
Pu
lv
er
an
st
el
le
vo
n
H
A
P
in
D
is
pe
rs
io
n
V
퐺
H
A
P4
M
an
ug
el
H
A
P-
Pu
lv
er
w
ie
V
퐺
H
A
P4
푃
G
el
ab
er
oh
ne
G
el
at
in
e
od
er
im
So
l
V
퐺
H
A
P4
푃
O
C
L
M
an
ug
el
O
C
L
ED
C
/N
H
S
H
A
P-
Pu
lv
er
w
ie
V
퐺
H
A
P4
ab
er
ge
sp
ül
ti
n
O
C
L
ge
fo
lg
tv
on
ED
C
-A
kt
iv
ie
ru
ng
V
퐺
H
A
P4
푃
ED
A
푝
푢
푟
M
an
ug
el
vi
el
ED
A
ED
C
/N
H
S
H
A
P-
Pu
lv
er
w
ie
V
퐺
H
A
P4
푃
O
C
L
ab
er
m
it
ko
nz
en
tr
ie
rt
em
ED
A
ge
sp
ül
t
V
퐺
H
A
P4
푃
ED
A
1
0
M
an
ug
el
w
en
ig
ED
A
ED
C
/N
H
S
H
A
P-
Pu
lv
er
w
ie
V
퐺
H
A
P4
푃
ED
A
푝
푢
푟
ab
er
m
it
10
푉
표
푙 / 표
ED
A
ge
sp
ül
t
BK
퐺
H
A
P-
Pu
lv
er
V
퐺
H
A
P4
푃
G
el
-b
as
ie
re
nd
,a
us
ge
he
iz
tb
ei
65
0∘
C
BK
푀
H
A
P-
Pu
lv
er
V
푀
H
A
P4
푃
G
el
-b
as
ie
re
nd
,a
us
ge
he
iz
tb
ei
65
0∘
C
S 퐺
H
A
P-
Pu
lv
er
BK
퐺
-b
as
ie
re
nd
,g
es
in
te
rt
be
i1
20
0∘
C
S 푀
H
A
P-
Pu
lv
er
BK
푀
-b
as
ie
re
nd
,g
es
in
te
rt
be
i1
20
0∘
C
H
A
Si
H
A
P/
훽
TC
P
BK
푀
-b
as
ie
re
nd
,I
nfi
lt
ra
ti
on
m
it
TE
O
S,
ge
si
nt
er
tb
ei
12
00
∘ C
IV ANHANG A. ANHANG
A.2 Literatur zur ionotropen Gelbildung
Das Phänomen der ionotropen Gelbildung, bei der es zur Ausbildung von parallel ori-
entierten Kanalporen kommt, wurde bereits von anderen Wissenschaftlern untersucht.
Hier soll eine Übersicht dieser Artikel und Buchbeiträge chronologisch aufgelistet und
der Inhalt kurz dargestellt werden.
Tab. A.2: Übersicht der Literatur zu ionotropen Gelbildung inklusive Artikel in Fachzeit-
schriften und Buchbeiträge jedoch exklusive Patente und Dissertationen
Jahr Autor Quelle Themengebiet
1947 Thiele [Thi47] Kurze Mitteilung über Ausrichtung u. Gelierung anisome-
trischer Teilchen kolloidaler Lösungen als dünner Schicht
resultiert in Muster mit Doppelbrechung im polarisierten
Licht
1948 Thiele &
Micke
[TM48] Erster Aufsatz über Ausrichtung u. Gelierung anisometri-
scher Teilchen kolloidaler Lösungen, aber kein Hinweis auf
Kapillarausbildung
1952 Thiele &
Kienast
[TK52] Abhängigkeit der Ausrichtung anisometrischer Teilchen
von Typ und Konzentration der Elektrolytionen inkl. elek-
tronenmikroskopischer Bilder des Sols und thixotroper Gele
1953 Thiele &
Andersen
[TA53] Bilder vom entkalten Schaffemur (Kollagen im Osteon) im
polarisiertem Licht ähnlich des ionotropen Pektingels – Spe-
kulation über gleiches Entstehungsprinzip
1954 Thiele [Thi54a] Ausbildung von ionotropen Gel auch mit Alginat, Ände-
rung des experimentellen Aufbaus: Diffusion der Kationen
von außen in das Sol und von radial zur gerichteten breiten
Front damit vom dünnen Schicht zu Kapseln und Zylindern
1954 Thiele [Thi54b] Anglophoner Artikel: Abgrenzung der ionotropen Gele von
anderen Gelmechanismen u.a. durch Ordnungsgrad der Ge-
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A.3 Präparation
A.3.1 Herstellungsvorschriften
A.3.1.1 Alginathydrogele
H퐺 und H푀
Es wurde deionisiertes Waser vorgelegt, im Allgemeinen ohne pH-Wert-Änderung gear-
beitet, z.T. wurde ein pH-Wert mittels 0,1 M NaOH auf 9 eingestellt. Die jeweilige Menge
(1, 2, 3 g/100 ml H2O) an Ausgangspulver der Alginate wurde abgewogen und zugege-
ben. Die Sole wurden über Nacht auf dem Magnetrührer homogenisiert. Für die Evalu-
ierung des Ultraschalleinflusses, äquivalent zur Deagglomeration von keramischen Pul-
vern, wurde das Sol nach Homogenisierung für 10 min mit Ultraschalldispergiergerät
bei 100 W behandelt. Die Gelbildung wurde im Labor bei Raumtemperatur oder im tem-
perierbaren Trockenschrank durchgeführt. Der pH-Wert des Alginatsols sollte konstant
gehalten werden, wozu TRIS (50, 100 mM) getestet wurde. TRIS wurde in Wasser zuge-
geben und mittels 0,1 M HCl auf pH 7 oder 7,4 eingestellt.
A.3.1.2 Polyelektrolyt-Hydrogele
H퐺Col
Kollagen wurde von O. Zieschang aufbereitet und fibrilliert. Dazu wurden 100 g der ge-
lieferten 1푀/표 Kollagensuspension (Collaplex GfN) per Dialysieren gewaschen, in Koch-
salzlösung aufgenommen, homogenisiert und zentrifugiert. Diese Waschschritte wurden
mehrmals wiederholt. Zur Fibrillierung wurde das Pellet in einer Salzlösung (genannt
„Mutterlauge“) aus NaCl, Phosphatpuffer, TRIS und HCl auf 2 l homogenisiert, der Kol-
ben mit der Suspension in ein Wärmebad mit 37∘C platziert und der pH-Wert auf 7 ein-
gestellt. Die Fibrillogenese fand über Nacht statt.
Das zu sublementierende und um den Anteil an Kollagensuspension konzentriertere Al-
ginatsol wurde hergestellt und ebenso über Nacht per Magnetrührer homogenisiert. Die
am nächsten Tag erhaltene Kollagensuspension wurde bei 5000 U/min zentrifugiert, der
Überstand aufbewahrt und das durch die Zentrifugation erhaltene Kollagenkonzentrat
mit einer kleinen Menge dieses Überstands aufgefüllt. Diese Kollagensuspension wurde
erneut aufgerührt, während des Rührvorgangs vom Alginatsol mit Pipette in gewünsch-
ter Konzentration zugegeben. Das Alginatsol wies einen pH-Wert von 5,5 bis 6 auf.
H퐺Gel und H푀Gel
Gelatine wurde im Wasserbad gelöst. Dazu wurde ein geregelter Magnetrührer (Hei-
dolph) genutzt, der das Wasserbad in einer Kristallisierschale konstant auf 40∘C erwäm-
te. Die Gelatine wurde in Pulverform zu 0,5 푀/표 in die Weithalsflasche deionisierten Was-
sers zugegeben, für 2 h gerührt, wobei sich die Gelatine löste. Danach wurde das jeweili-
ge Alginatpulver für die jeweilige Konzentration (1, 2 푀/표) langsam eingerieselt und über
Nacht das Sol homogenisiert.
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H퐺OCL
Hydrogelscaffolds basierend auf Manugel (H퐺) wurden mit einer 1 푀/표 Oligochitosanlö-
sung bedeckt und auf einer Rüttlerplatte über Nacht bewegt. Am nächsten Tag wurden
sie zweifach in deionisiertem Wasser gespült.
A.3.1.3 Verbundwerkstoffe
V퐺OCL-HAP푚푆퐵퐹
Scaffolds vom Typ H퐺OCL wurden zunächst in 40% dann in 80% Ethanol gespült und
mit 1% EDC zur Vernetzung aktiviert. Am nächsten Tag wurden sie gespült (Wasser, 1%
Glycin, Wasser) und für 7 und 14 Tage in mSBF bei 37∘C unter Zusatz von Natriumazid
als Keimstop ausgelagert.
V퐺HAP푠푦푛푐 und V푀HAP푠푦푛푐
Eine 50 mM TRIS-Lösung wurde mittels HCl auf pH 7,4 im Experiment zum Vergleich
mit V퐺HAP1푝푢푙푣 auf pH 9 eingestellt. Na2HPO4 und NaH2PO4 (Verhältnis 4,64:1 = 580:125
mg auf 100 ml) wurden der Lösung zugegeben, sodass eine 10 oder 50 mM Lösung ent-
stand. Der pH-Wert wurde kontrolliert und ggf. per verdünnter NaOH oder HCl erneut
justiert. Daraufhin wurde die jeweilige Menge Alginatpulver zugegeben (1, 2, 3푀/표) und
über Nacht auf dem Magnetrührer homogenisiert.
V퐺HAP1푝푢푙푣 und V푀HAP1푝푢푙푣
Eine 50 mM TRIS-Lösung wurde mittels HCl auf pH 9 eingestellt. HAP-Pulver wurde
in 1푀/표 eingebracht und gerührt. Anschließend wurde das keramische Pulver mittels Ul-
traschallbehandlung bei 100 W dispergiert und anschließend erneut für 10 min gerührt.
2 푀/표Alginatpulver wurden während des Rührens hinzugefügt.
V퐺HAP4푃Gel und V퐺TCP4푃Gel
Der zu strukturierende Schlicker wurde aus zwei Komponenten, einem Alginatsol und
einer HAP-Suspension, die 1:1 gemischt wurden, hergestellt. Ein Alginatpulver A퐺 wur-
de zu 2푀/표 in bidestilliertes Wasser gegeben, welches auf dem Magnetrührer rasch mit
700 U/min bewegt wurde und über Nacht homogenisierte. Die HAP-Suspension basier-
te auf einer 100 mM TRIS-Lösung, die mit HCl auf pH 9 eingestellt wurde. Das HAP-
Pulver wurde mit einer Konzentration von 8푀/표 langsam zugegeben und für 1 h gerührt.
Das keramische Pulver wurde zum Deagglomerieren mit einer Ultraschallbehandlung
bei 100 W für 25 min dispergiert, wobei das Flüssigkeitsbehältnis mit Eis gekühlt wurde.
Die Suspension wurde erneut für 30 min gerührt, wobei sie Raumtemperatur anneh-
men konnte. Dem 2푀/표 Alginatsol wurde diese Suspension unter Rühren zugegeben. Der
erhaltene Schlicker wurde für eine Stunde auf dem Magnetrüher homogenisiert. Diese
Suspension wurde im Wasserbad auf 40∘C erwärmt, welches sich auf einem geregelten
Magnetrührer befand. Dem Schlicker wurde 1푀/표 Gelatine hinzugefügt.
Das Sol wurde wie allgemein gültig in Bechergläser gefüllt, allerdings im Wärmeschrank
bei 30% nach Akklimatisierung strukturiert. Sie wurden im Schrank mit CaCl2 über-
sprüht, die Plastikbox, in der sich die Bechergläschen zum Schutz vor Austrocknung
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befanden, verschlossen und daraufhin fand die Gelbildung über das Wochenende statt.
Die Proben wurden mit Spatel ausgebettet, geschnitten und mittels EDC-Aktivierung
vernetzt. Die Proben wurden wie angegeben nach Lösungsmittelaustausch getrocknet.
Für die Herstellung der Kompositscaffolds aus Alginat-Gelatine und TCP (V퐺TCP4푃Gel)
wurde diese Vorschrift ebenso befolgt, einzig 훽-TCP- anstelle des HAP-Pulvers zugege-
ben.
V퐺HAP4푃OCL, V퐺HAP4푃EDA푝푢푟 und V퐺HAP4푃EDA10
Diese Scaffolds wurden ähnlich V퐺HAP4푃Gel hergestellt, wobei der Schritt der Zuga-
be der Gelatine entfiel und bei Raumtemperatur gearbeitet werden konnte. Die Lin-
kermoleküle OCL, pures und auf 10% mit Wasser verdünntes EDA wurden nach dem
Zuschneiden und vor dem EDC-Vernetzungsschritt durch Spülen in jeweiliger Lösung
eingebracht. Für OCL wies diese Lösung 2푀/표 auf und wurde im Verhältnis von Algi-
nat zu Chitosan von ca. 2,5 angewendet. Die EDA-haltigen Lösungen wurden entweder
pur (V퐺HAP4푃EDA푝푢푟) oder in Verdünnung 1:10 mit Wasser (V퐺HAP4푃EDA10) ange-
wendet. Die EDA-Lösungen sollten die Verbundwerkstoffscaffolds ebenso bedecken und
wurden in gleichen Volumen wie die EDC-Lösung angewendet.
A.3.1.4 Vernetzung
Die Linkerpolymere wurden mit dem Alginat der Scaffolds über EDC-Aktivierung ver-
netzt. Dazu wurde eine 1푀/표 EDC-Lösung verwendet, die mit einem Achtel (Masse) der
EDC-Menge mit NHS versetzt wurde. Kuijpers et al. berichteten von effektivster Vernet-
zung bei einem molaren NHS-EDC-Verhätnis von 0,2. [KEK
+00] Die EDC-Lösung musste
die Verbundwerkstoffscaffolds gut bedecken, aber ob des Preises von EDC wurde auch
nicht im starken Überschuss gearbeitet. Zumeist wurde ein Verhältnis von 2:1 von EDC-
Lösungs- zu Probenvolumen verwendet. Die EDC-Lösung wurde mit den Scaffolds in
verschlossenen Flaschen auf dem Rüttler geschwenkt.
A.3.1.5 Keramiken
BK퐺 und BK푀
Braunkörper BK퐺 wurde basierend auf dem Verbundwerkstoff mit hohem HAP-Gehalt
(V퐺HAP4푃Gel) hergestellt. Für die BK푀 wurden Verbundwerkstoffscaffolds mit 1,25 푀/표
A푀 ohne Gelatine verwendet. Diese wurden wie für V퐺HAP4푃Gel beschrieben nur ohne
Zugabe der Gelatine und Vernetzung sowie bei Raumtemperatur strukturiert hergestellt.
Die Trocknung geschah mittels acetongestützter Lufttrocknung.
Die getrockneten Grünkörper wurden durch Entfernen der organischen Bestandteile in
Braunkörper überführt. Dazu wurden sie mit 1 K/min bis auf 650∘C aufgeheizt. Diese
Temperatur wurde für fünf Stunden gehalten. Das Ausbrennen der organischen Phase
geschah unter Luftzufuhr. Für die Bestimmung der optimalen Sintertemperatur wurden
die Verbundwerkstoffscaffolds bei 400, 500, 600, 650 oder 700∘C ausgeheizt.
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S퐺 und S푀
Braunkörperscaffolds wurden in Argonatmosphäre bei 1200∘C gesintert. Der Ofen wur-
de mit einer Heizrate von 5 K/min erhitzt und die Temperatur für 1 h gehalten. Für die
Experimente der Korngrößen- und Verdichtungsbestimmung wurden Temperaturen im
Bereich von 900 bis 1350∘C angewendet. Die Proben verblieben im Ofen, bis dieser abge-
kühlt war.
HASi
Braunkörper BK푀 wurden mit einer alkoholischen TEOS Lösung infiltriert. Diese wurde
hergestellt, indem 10 ml TEOS (98%), 5 ml Ethanol (99,9%) und 5 ml destilliertes Wasser
gemischt und abschließend 0,5 ml 1 M H3PO4 hinzugefügt wurde. Auf einer Heizplatte
wurde die Lösung auf 60∘C erhitzt, für 10 min bei dieser Temperatur gehalten, bis sich
die Phasen homogenisierten. Daraufhin wurden die Proben ca. 1 min eingetaucht, bis
keine Gasblasen mehr entwichen. Die Proben wurden auf Petrischalen platziert. Nach-
dem alle Proben infiltriert wurden und zum Trocken auf Petrischalen lagerten, wurden
die Temperatur (36∘C) und der pH-Wert (2-2,5) der Infiltrationslösung mit Indikatorpa-
pier bestimmt. Die Proben wurden auf den Petrischalen gewendet und für 1 h weiter
grob im Labor (32∘C) vor- und dann im Trockenschrank bei 60∘C intensiv getrocknet.
Abschließend wurden sie innerhalb von 240 min auf 1200∘C (5 K/min) erhitzt, bei dieser
Temperatur für 120 min gehalten und kühlten zusammen mit dem Ofen über Nacht ab.
A.3.2 Schneidwerkzeuge
Die Scaffolds sollten als Zylinder mit planparallelen Stirnflächen oder auch als dünne
Scheiben hergestellt werden, um eine exakte Charakterisierung (z.B. Druckversuch, Mi-
kroskopie) durchführen zu können. Sie wurden stets im nassen Zustand nach der Aus-
bettung aus dem Becherglas zugeschnitten. In der Biologie werden weiche und größere
Präparate zumeist mit dem Skalpell oder Rasierklingen geschnitten. Gerade bei den Hy-
drogelen ist das Schneiden, d.h. gleichzeitiges Drücken und Schieben, bedeutsam, um
ein Quetschen zu verhindern. Bei einer Vor- und Zurückbewegung beim Schneiden ent-
stehen am Gel Rastlinien. Somit ist ein gleichmäßiger Schub in eine Richtung wichtig.
Für das präzise und planparallele Schneiden wurde eine Schnittlehre in der Werkstatt
des IfWW der TU-Dresden gebaut (Abb.A.1(a)). Beim Schneiden bewegte sich der Schlit-
ten auf 2 Achsen auf die im Bügel eingespannte Klinge zu, wenn der Bügel nach unten
gedrückt wurde. Beide waren über einen Bowdenzug miteinander verbunden. Die nas-
se Probe wurde in die halbkreisförmige Vertiefung des Schlittens gelegt. Um definierte
Höhen auszuwählen, wurde die Probe mit einer Schraube in der Kuhle verschoben. Der
Griff an der Schraube weist eine Kerbe auf und somit konnte bei metrischem Gewinde
pro Umdrehung ein Millimeter Vorschub eingestellt werden, wobei die Position der Ker-
be auf ca. 1/8 mm genau gewählt werden konnte. Die optimale Scheibendicke für die
Durchlichtmikroskopie betrug ca. 1,5-2 mm.
Zur Anfertigung von dünnen Längsschnitten wurden hochwertige japanische Küchen-
messer (Abb.A.1(b)) genutzt. Diese Messer im Santokustil dienen traditionell zum feinen
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Schneiden von Fisch und somit einer ähnlichen Konsistenz wie weiche Hydrogele. Stahl-
klingen korrodieren an der Laborluft durch die hohe Ionenhaltigkeit. Zur Verbesserung
der Haltbarkeit wurde ein Messer (Kyocera) mit einer Klinge aus Yttrium-stabilisierter
Zirkonoxidkeramik (YSZ) gewählt.
(a) Schnittlehre - Klinge eingespannt in Bügel bewegt Schlitten beim
Schnitt, Platzierung der zylindrischen Hydrogele mittels Schraube
mit metrischem Gewinde für definierten Schnitt in Höhe (1/8 mm
Genauigkeit) durch Kerbe auf Griff
(b) Japanische Messer im Santoku-Stil mit hochwertigen und langen
Klingen für sauberen sowie dünnen Schnitt traditionell für Fisch je-
doch hier für Hydrogele verwendet
Abb. A.1: Schneidwerkzeuge
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A.3.3 Temperaturkorrektur beim SPS
Um die Temperatur des Sintergutes beim SPS zu bestimmen und mit der des DLS zu ver-
gleichen, wurden Messungen mit mehreren Thermoelementen durchgeführt. Das Tem-
peraturregime konnte bei niedrigen Temperaturen mit einem Thermoelement (Thermo-
couple) gesteuert werden, welches sich in einer Bohrung in der Graphitmatrize befand.
Die Bohrung ging nicht bis zur Probenkammer durch. Bei erhöhten Temperaturen wurde
das Pyrometer zur Steuerung genutzt. Im Versuch wurde die Wandung der Graphitma-
trize aufgebohrt und ein weiteres Thermoelement in der Mitte der Probenkammer plat-
ziert, wo sich i. A. beim Sintern die Proben befinden.
Das Pyrometer, welches den Prozess des SPS überwachte und die vorgegebene Tempe-
raturregime umsetzte, hat im Versuch stets niedrigere Temperaturen angezeigt als die
beiden Thermoelemente (Abb. A.2).
Abb. A.2: Unterschied der Temperaturmessung durch Regelpyrometer und zwei Thermoele-
mente (platziert in Wandung der Graphitmatrize, probennah im Zentrum)
Anhand der Temperaturverläufe wurde ein mathematischer Zusammenhang zwischen
den von den unterschiedlichen Thermofühlern bestimmten Temperaturen abgeleitet (Gl.
A.1).
푇푃푟표푏푒 = 1, 152 ⋅ 푇푃푦푟표 − 65, 37 (A.1)
푇푊푎푛푑 = 1, 192 ⋅ 푇푃푦푟표 − 31, 51 (A.2)
(A.3)
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A.3.4 Besiedlungsmethoden
Das Scaffold soll mit den expandierten Zellen besiedelt werden, die eine gewisse Zeit
lang darauf in vitro vorkultiviert und dann das gesamte Konstrukt in den Patienten im-
plantiert werden. Dazu ist eine homogene Verteilung der Zellen im Scaffold vorteilhaft,
zumindest sollten sich die Zellen nicht nur auf den Stirn- und Mantelflächen befinden.
Somit kommt der Besiedlungstechnik eine Bedeutung zu.
Hier wurde der Unterschied untersucht, wenn der Verbundwerkstoffscaffold mit der
Zell-Medium-Suspension betropft wurde und dann
∙ verweilte,
∙ er auf Filterpapier platziert wurde,
∙ auf einem Sterilfilter aufsaß und gesaugt wurde,
∙ wenn er im Exsikkator platziert und dieser evakuiert sowie bei Blasenbildung wie-
der belüftet wurde,
∙ der auf Filterpapier vorgetrocknete Scaffold in eine Zell-Medium-Suspension ein-
gelegt wurde.
Letzte Methode erreichte eine hohe Besiedlungseffizienz, jedoch befanden sich die Zel-
len zumeist auf der Mantelfläche, was hinsichtlich des Anwachsens des Scaffolds an das
Gewebe günstig sein kann, jedoch wenig sinnvoll für die Verteilung und die Synthe-
se von neuem Knochengewebe homogen im Scaffold ist. Der leichte Unterdruck durch
das Rausziehen von Flüssigkeit durch das Filterpapier auf der Unterseite schien bereits
einen kleinen Effekt zu zeigen, zumindest befanden sich die Zellen über eine Höhe von
ca. 200휇m im Scaffold (Abb. A.3(a),A.3(b)). Der größte Effekt wurde mit der Exsikkator-
methode festgestellt, wo die Zellen bis in die Mitte des Scaffolds, d.h. ca. 2 mm von der
Besiedlungsseite entfernt (im Verbundwerkstoffscaffold mit ca. 50휇m Porendurchmes-
ser), aufgefunden wurden.
Andere Gruppen besiedeln Hydrogelscaffolds mit Kanalporen, indem die Scaffolds in
zylindrische Plastikbehältnisse (Eppendorfbehältnis bzw. Insulinspritze) gesteckt wer-
den und dann mittels Zentrifugation [WHM
+06] bzw. Schütteln auf dem Rüttler [YJL
+10] die
Zell-Medium-Suspension die Porenkanäle durchdringen soll.
Willenberg et al. zeigen anhand von Fluoreszenzmikroskopie der Draufsicht der Längsach-
se der transparenten Scaffols im ersten Fall, dass sich die embryonalen Mausstammzellen
innerhalb von 4 Tagen in den Poren organisieren und einige ausfüllen. Es ist anzuneh-
men, dass nicht alle der Alginat-OCL-Scaffolds mit 30휇m Kapillardurchmesser gefüllt
waren, weil dann die gesamte Projektionsebene grün für vitale Zellen hätte sein müssen.
Yamamoto et al. mikroskopieren die mit Endothelzellen besiedelten Hydrogelscaffolds
mit 352휇m großen Poren mittels cLSM und präsentieren die Sicht in die Poren von der
Stirnfläche aus. [YJL
+10] Auch hier summieren sich die grün leuchtenden Zellen, wenn-
gleich große Bereiche der Kanäle besiedelt sind. Auch wurden von Yamamoto et al. Al-
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(a) Filterpapier/Besiedlungsfläche (b) Filterpapier/Längsschnitt
(c) Exsikkator/Besiedlungsfläche (d) Exsikkator/Längsschnitt
Abb. A.3: Beeinflussung der Zellverteilung durch Besiedlungsmethode - Besiedlungsfläche (a,c),
Längsschnitt (b,d) auf G1gel1HA4-AL-훾 mit einem mittleren Porendurchmesser von 68휇m und
einer Dimension von Ø11 mm⋅H5,5 mm
ginatscaffolds mit an- und isotropen Poren verglichen, wobei die Porenkanäle besser be-
siedelt werden konnten.
Daraus lässt sich schlussfolgern, dass die Porendurchmesser die Besiedlung entschei-
dend beeinflussen. Die Methode der Infiltration im Exsikkator ähnlich bei der Einbet-
tung von porösen Proben bei der Materialographie scheint hinsichtlich der Verteilung
günstig, wenngleich bei dem hohen Probenaufkommen (mehr als 30 Stück) für die Zell-
kulturexperimente weniger gut handhabbar. Jedoch können auch mehreren Proben, die
sich gleichzeitig in WELL-Platten befinden, infiltriert werden. Darüber hinaus bedarf der
Patient in praxi nicht derart viele Scaffolds.
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A.4 Ergänzende Diagramme & Abbildungen
A.4.1 NMR-Analyse
Hier sollen die Diagramme, Messwerte und Berechnungen der NMR-Analyse mit Dr.
Kromber (IPF Dresden) aufgelistet werden. Der berechnete Wert 휂 wurde von Grasdalen
et al. [GLS79] als Maß für die Anordung der Monomere beschrieben. Wenn dieser den Wert
eins annimmt, dann sind M und G zufällig angeordnet, für Werte größer eins liegen diese
alternierend vor. Nimmt 휂 Werte kleiner eins an, dann sind die Monomere in Blöcken
angeordnet, wie es hier für alle untersuchten Zustände zutrifft.
Tab. A.3: Messwerte der 1H-NMR-Analyse wie beschrieben in Abschnitt 2.3.1.2
퐻퐺1 퐻퐺푀5 퐻푀1 H퐺퐺5
A B1 B2 B푔푒푠 C
chemical shift [p.p.m.] 5,09 4,89 4,71 4,8 4,60
MC 0,260 0,129 0,420 0,549 0,191
MG(1) 0,396 0,083 0,198 0,281 0,324
MG(2) 0,391 0,087 0,211 0,298 0,310
MG(3) 0,387 0,088 0,203 0,291 0,321
Tab. A.4: Berechnung der Anteile an Manuron- und Guluronsäure inkl. des diskutierten
M/G-Verhältnisses und dem Wert 휂 als Maß für die Anordnung der Sequenzen
퐹푀 퐹퐺 퐹푀푀 퐹퐺푀 퐹푀퐺 퐹퐺퐺 휂 M / G
MC 64,9% 35,1% 55,5% 9,3% 9,3% 25,8% 0,19 1 1113 1,85
MG(1) 34,5% 65,5% 22,6% 11,9% 11,9% 53,6% 0,24 1936 0,53
MG(2) 35,7% 64,3% 22,4% 13,3% 13,3% 51,0% 0,27 59 0,55
MG(3) 36,8% 63,2% 26,0% 10,8% 10,8% 52,5% 0,22 2543 0,58
MG푚푖푡푡푒푙 35,7% 64,3% 23,7% 12,0% 12,0% 52,3% 0,24 5/9 0,55
(a) Anteile der Monomere Guluron-(G) und
Manuronsäure (M)
(b) Anteile bei Anordnung in Doublettense-
quenzen
Abb. A.4: Gehalt und Anordnung der Monomere Guluron- und Manuronsäure der verwendeten
Alginate Manugel (AG) und Manucol (AM) von ISP, bestimmt mittels 1H-NMR-Spektroskopie
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(a) Alginat Manucol Lot.-nr 990221 (b) Alginat Manugel lot.-nr 991131
(c) Alginat Manugel lot.-nr 1131073 (d) Alginat Manugel lot.-nr 620651
Abb. A.5: 1H-NMR-Spektren der verwendeten Alginate in verschiedenen Chargen
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A.4.2 Phasenanaylse mittels FT-IR und XRD
A.4.2.1 Oligochitosan
Hydrogel sowie Verbundwerkstoffscaffolds wurden mit Oligochitosanlactat gespült, um
das Alginatnetzwerk als Polyelektrolytkomplex gemäß der Arbeit von Willenberg et al. [WHM+06]
zu stabilisieren. Dabei sollte untersucht werden, ob das Chitosan durch intensives Wa-
schen im Probenkörper verbleibt und somit den Polyelektrolytkomplex stabilisiert oder
ausgewaschen wird. In den FT-IR-Spektren des Alginat-Chitosan-Hydrogels (Abb.A.6(a))
und auch des Alginat-Chitosan-Hydroxylapatit-Verbundwerkstoffs (Abb. A.6(b)) zeigten
sich im OCL-gespülten Zustand Überlagerungen der Banden der reinen Komponenten
(Alginat + Chitosan oder Alginat-Hydroxylapatit + Chitsoan). Somit verblieb das Chito-
san bei dem Spülen zumindest bis hin zum Zustand der Trocknung.
Die Zuordnung der Banden sei nach Lawrie et al. (Zahlen in [푐푚−1]) für das Alginat:
3000-3700 OH, 3000-2850 CH, 1722 CO von COOH, 1635 Wasser, 1385/1347 OH und CO,
1237 Vibration der Hauptkette,1081-1021 C-O-C. [LKD
+07] Für das Chitosan wurden von
den Autoren folgende Banden angegeben: 3290 OH und NH, 2864 CH, 1645 amid, 1584
NH, 1414 CH2, 1375 CH3, 1150 C-O-C und C-N, 1026 C-O.
A.4.2.2 Synchronmineralisation
Die gerichtete ionotrope Gelbildung wurde unter Anwesenheit von Phosphationen im
Alginatsol bei pH 7 durchgeführt. Synchron zur Ausbildung der Struktur, wurde Cal-
ciumphosphat präzipitiert. Dieses Präzipitat wurde mittels FT-IR und XRD untersucht,
nachdem das Alginat thermisch entfernt wurde, und mit reinem Alginat A퐺 verglichen
(Abb.A.7(a)).
A.4.2.3 HAP-Keramiken
Als Modell für die Bestimmung des Kornwachstums mit der Sintertemperatur und Dich-
te sowie daraus resultierend der Auflöserate wurden Presslinge aus dem Ausgangspul-
ver Hydroxylapatit hergestellt. Sowohl die FT-IR (Abb.A.8(b)) als auch die XRD-Analyse
(Abb.A.8(a)) zeigt je Untersuchungsmethode drei Spektren ähnlichen Verlaufs, d.h., dass
sich der HAP bei diesen Wärmebehandlungen nicht detektierbar in andere Stoffe oder
Calciumphosphatphasen umwandelte.
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(a) Alginat (schwarz), oligo Chitosan (blau) und mit oligo Chitosan
behandeltes und gespültes Alginat (rot)
(b) Alginat-Hydroxylapatit-Scaffold (V퐺HAP1푝푢푙푣) ohne (rot) und
mit (blau) oligo Chitosan
Abb. A.6: FT-IR-Spektren von gefriergetrockneten Alginatscaffolds ohne ((a)) und mit (b) Hydro-
xylapatit mit Überlagerung der Banden im Polyelektrolytzustand mit oligo Chitosan (OCL) und
mehrfachen Spülens mit deionisiertem Wasser – Verbleib des OCL und ggf. stabilisierende Wir-
kung des zugesetzten Biopolymers
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(a) FT-IR (b) XRD
Abb. A.7: Phasenanalyse der synchronmineralisierten Scaffolds V퐺HAP푠푦푛푐 (unten) auf Basis
von A퐺 vgl. mit Scaffold aus einzig H퐺 (oben) nach Pulverisieren und Ausheizen bei A.7(a) 600∘C
bzw. A.7(b) 900∘C (wie publiziert in [DBD
+05])
(a) XRD-Diagramm bei maximaler Sintertemperatur (SPS Temp. via
Pyrometer vgl. Gl.A.1)
(b) FT-IR-Spektren bei verschiedenen Sinterschritten des DLS
Abb. A.8: Phasenanalyse der gesinterten HAP Presslinge
XXII ANHANG A. ANHANG
A.4.3 Analyse der Kanalporen mit CT
Verbundwerkstoffscaffold Alginat-Gelatine-HAP sollten zur Sterilisation getrocknet wer-
den. Aufgrund des verwendeten Lösungsmittels, entweder Wasser (Abb.A.9) oder terti-
äres Butanol (Abb.A.10), enthielten die getrockneten Scaffolds (Abb.A.9(a),A.10(a)) ent-
weder Risse (Abb.A.9(b)) oder waren rissfrei (CT-BF-Q). Die Kanalporen im intakten
Scaffold ließen sich weithin verfolgen (Abb.A.9(c)) und zeigten eine zylinderähnlichere
Form (Abb.A.10(c)).
(a) Ø= 6,8 mm Höhe= 6,2 mm (b) Querschnitt mit Rissen (c) Porenverlaufs mit Durch-
brüchen zwischen den Kanä-
len
Abb. A.9: 휇CT-Aufnahmen eines Alginat-Gelatine-HAP-Scaffolds mit An-/Organik-Verhältnis
von 62:38 hergestellt mittels Gefriertrocknung mit Lösungsmittel Wasser. Auflösung der Aufnah-
me: 11 휇m/vx
(a) Ø= 8,8 mm Höhe= 8,2 mm (b) rissfreie Struktur (c) parallele Kanalporen
Abb. A.10: 휇CT-Aufnahmen von einem Alginat-Gelatine-HAP-Scaffold (An-/Organik-Ratio
64:36) hergestellt in Freiberg mittels Gefriertrocknen (nach Lösungsmittelaustausch mit tertiärem
Butanol). Auflösung der Aufnahme: 10,8 휇m/vx
Anhang B
Drucktests
Die Diagramme der mechanischen Test des luftgetrockneten Verbundwerkstoffes Typ
Alginat-Gelatine-HAP wurden von A. Demmler ihm Rahmen seiner, vom Verfasser der
vorliegenden Arbeit angeleiteten Diplomarbeit aufgenommen und in der Diplomschrift
zusammengefasst.
Die oberste Zeile enthält jeweils die nicht sterilsierten Proben der Charge, die unsteril für
7 Tage in DMEM bei 4∘C im Kühlschrank gelagert wurden. Sie wurden als Referenz des
Verhaltens der Scaffold ohne Einwirkung der Sterilisationsmethode verwendet. Direkt
dazu vergleichbar ist die zweite Zeile, in der Spannungs-Dehnungs-Kurven der steril-
sierten Scaffolds dargestellt sind und bei denen somit der Einfluß der Sterilisationsme-
thode direkt mit der ersten Zeile hervorgeht. In der letzte Zeile werden die Spannungs-
Dehnungs-Diagramme der sterilisierten Scaffolds nach Auslagerung im Zellkulturmedi-
um im Brutschrank (37∘C, CO2) abgebildet, welche relevant für die in vitro-Evaluierung
sind.
(a) Charge ohne Autoklavierung (b) Scaffolds in Flüssigkeit mit den
gelierenden Ionen autoklaviert
(1M CaCl2)
Abb. B.1: Zusatzuntersuchung: Spannungs-Dehnungs-Kurven der in CaCl2 autoklavierten Scaf-
folds
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(a) Charge NICHT Dampf ausgesetzt (b) Charge NICHT Hitze ausgesetzt
(c) im Dampf (121∘C, 2 bar) sterilisiert
(DMEM, 7d, 4∘C)
(d) in trockener Hitze (160∘C) sterili-
siert (DMEM, 7d, 4∘C)
(e) im Dampf sterilisiert und in vitro-
nah ausgelagert (DMEM, 14d, 37∘C,
CO2)
(f) in trockner Hitze sterilisiert und
in vitro-nah ausgelagert (DMEM, 14d,
37∘C, CO2)
Abb. B.2: Spannungs-Dehnungs-Kurven der mit Autoklavierung sterilisierten Scaffolds
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(a) Charge Ethanol-Desinfketion -
NICHT sterilisiert
(b) Charge Ethylenoxid-Sterilisation -
NICHT sterilisiert
(c) Ethanol-Desinfiziert (DMEM, 7d,
4∘C)
(d) Ethylenoxid-begast (DMEM, 7d,
4∘C)
(e) in vitro-nah: Ethanol-Desinfiziert
(DMEM, 14d, 37∘C, CO2)
(f) Ethylenoxid-begast (DMEM, 14d,
37∘C, CO2)
Abb. B.3: Spannungs-Dehnungs-Kurven der chemisch sterilisierten Scaffolds
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(a) Charge der in Luft abgepackten
Scaffolds- NICHT sterilisiert
(b) Charge der in Stickstoff abgepack-
ten Scaffolds - NICHT sterilisiert
(c) in Luft sterilisiert (DMEM, 7d, 4∘C) (d) in Stickstoff sterilisiert (DMEM, 7d,
4∘C)
(e) in Luft sterilisiert und in vitro-nah
ausgelagert (DMEM, 14d, 37∘C, CO2)
(f) in Stickstoff sterilisiert und in vitro-
nah ausgelagert (DMEM, 14d, 37∘C,
CO2)
Abb. B.4: Spannungs-Dehnungs-Kurven der mit Elektronenstrahl sterilisierten Scaffolds
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(a) Charge der in Luft abgepackten
Scaffolds- NICHT sterilisiert
(b) Charge der in Stickstoff abgepack-
ten Scaffolds - NICHT sterilisiert
(c) in Luft sterilisiert (DMEM, 7d, 4∘C) (d) in Stickstoff sterilisiert (DMEM, 7d,
4∘C)
(e) in Luft sterilisiert und in vitro-nah
ausgelagert (DMEM, 14d, 37∘C, CO2)
(f) in Stickstoff sterilisiert und in vitro-
nah ausgelagert (DMEM, 14d, 37∘C,
CO2)
Abb. B.5: Spannungs-Dehnungs-Kurven der mit Gamma-Strahlung sterilisierten Scaffolds
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